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Introduction
Les techniques ultrasonores, principalement l’e´chographie, sont largement utilise´es pour le diag-
nostic me´dical. L’innocuite´ des ultrasons, le couˆt peu e´leve´ des appareillages et la facilite´ des exa-
mens en font un outil de choix pour l’observation du corps humain. Si des progre`s significatifs ont
e´te´ faits au niveau des technologies des syste`mes e´chographiques depuis les anne´es 1970, le proces-
sus de formation d’image reste identique. Les signaux re´trodiffuse´s par les inhomoge´ne´ite´s des tissus
sont enregistre´s graˆce a` une sonde ultrasonore. En conside´rant que la propagation des ondes se fait
en rayons droits et que la ce´le´rite´ du tissu est constante (e´gale a` 1540 m/s), la formation de l’image
repose sur l’e´valuation de la distance entre la sonde et l’endroit ou` s’est produit l’e´cho, calcule´e par
le temps de vol. Sur le plan de l’acoustique, on se place donc implicitement dans un cadre mono-
diffusif (un diffuseur engendre un e´cho unique) homoge´ne´ise´, c’est a` dire dans l’approximation de
Born (milieu faiblement inhomoge`ne).
Les plus grands succe`s de l’e´chographie ultrasonore concernent la cardiologie et l’obste´trique
ou` elle est utilise´e en examen de routine. Par contre, l’imagerie du sein demeure encore un de´fi pour
les ultrasons. En effet, pour le de´pistage du cancer du sein, l’e´chographie est l’examen de seconde
intention effectue´ en comple´ment de la mammographie a` rayons X, examen de re´fe´rence. Son roˆle
a e´te´ limite´ pour plusieurs raisons : les vues partielles, la difficulte´ a` reproduire les re´sultats avec
exactitude par le meˆme e´chographiste (caracte`re ope´rateur-de´pendant de l’examen) et a` confe´rer un
caracte`re quantitatif aux images.
Cependant, les de´veloppements actuels des techniques ultrasonores montrent que les ultrasons
vont tenir une place de plus en plus importante non seulement pour le diagnostic mais aussi pour la
the´rapie de nombreux organes dont le sein (Lewin 2004). Dans le domaine de l’imagerie ultrasonore
non-line´aire avec l’utilisation d’agents de contraste, de nombreux groupes de recherche encouragent
une synergie entre les applications diagnostique et the´rapeutique : il est envisage´ d’utiliser des agents
de contraste spe´cifiques a` des le´sions pour repe´rer la zone cible a` traiter puis pour de´livrer localement
un me´dicament en de´truisant par re´sonance les microbulles porteuses (Cachard et al 1997, Tranquart
et al 1999, Unger et al 2002, Dayton & Ferrara 2002, Ammi et al 2006). L’e´nergie ultrasonore peut
aussi eˆtre focalise´e afin de re´aliser une ne´crose des tissus graˆce aux ultrasons de haute intensite´ par
hyperthermie -technique HIFU en anglais High Intensity Focused Ultrasound- (Lizzi et al 1978,
Gelet et al 1999, Hynynen et al 2001, Pernot et al 2004). Dans un futur proche, l’identification des
tissus malins graˆce a` un diagnostic ultrasonore pourra eˆtre imme´diatement suivi d’un traitement lo-
cal, soit par la de´livrance de drogues via des agents de contraste, soit par une ablation thermique du
tissu malin, sous surveillance continue par imagerie ultrasonore.
Une autre possibilite´ offerte par les ultrasons est l’imagerie quantitative permettant de restituer la
cartographie des proprie´te´s acoustiques des tissus (ce´le´rite´, atte´nuation, impe´dance, compressibilite´,
e´lasticite´) et donc de re´aliser une caracte´risation tissulaire, fondement d’un diagnostic automatise´.
Ainsi, les techniques de sono-e´lasticite´ et d’e´lastographie permettent de remonter aux proprie´te´s
e´lastiques des tissus. La sono-e´lasticite´ (Parker et al 1990) est base´e sur la mesure de la vitesse de
de´placement des tissus (relie´e a` l’e´lasticite´ du milieu) soumis a` une vibration basse fre´quence, a`
partir de l’effet Doppler. L’e´lastographie (Ophir et al 1991) utilise une compression quasi-statique
des tissus par une sonde ultrasonore. La comparaison des images e´chographiques forme´es avant et
apre`s l’application de la contrainte permet de mesurer le de´placement du tissu, donnant acce`s au dia-
gramme contrainte-de´formation et ainsi a` l’e´lasticite´ du tissu. Plus re´cemment, Bercoff et al (2004)
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ont mis au point une technique d’imagerie par cisaillement supersonique permettant de mesurer avec
une plus grande sensibilite´ les proprie´te´s e´lastiques des tissus (e´lastographie dynamique).
Une autre me´thode d’imagerie prometteuse est la tomographie ultrasonore, objet de notre e´tude. La
tomographie offre plusieurs avantages : la re´duction du caracte`re ope´rateur de´pendant rencontre´ en
e´chographie, la possibilite´ d’une imagerie quantitative et l’ame´lioration de la qualite´ des images de
re´flectivite´, soit par le de´veloppement d’algorithmes de reconstruction originaux, soit plus re´cemment
avec la tomographie harmonique (Kourtiche et al 2001).
La tomographie assiste´e par ordinateur (en anglais Computed Tomography, CT) est une tech-
nique permettant l’acquisition d’informations et la reconstruction de sections planes d’objets ou
d’organes. Le terme tomographie se rapporte donc normalement a` une reconstruction bidimension-
nelle ; mais par abus de langage on conserve souvent le terme lorsque acquisition et reconstruction
sont effectue´es en trois dimensions, la pre´sentation des re´sultats se faisant ge´ne´ralement sous forme
de coupes a` diverses e´le´vations. Le principe est le suivant : (1) on acquiert des informations indi-
rectes sous diffe´rentes incidences, dans le cas le plus simple des projections, sur une coupe de l’objet
se´lectionne´e par le dispositif d’acquisition, (2) la coupe est ensuite de´termine´e en tant que solution
d’un proble`me inverse et reconstruite nume´riquement.
Dans le cas ide´al, lorsque toutes les projections sont connues pour toutes les valeurs de l’angle
d’incidence et du point de mesure, le proble`me de la reconstruction se re´sume a` l’inversion de la
transforme´e de Radon. En pratique, on ne dispose que des mesures de projection pour des valeurs
discre`tes de l’angle d’incidence et du point de mesure, il est alors ne´cessaire d’utiliser d’autres
proce´dures d’inversion. Ces proce´dures de reconstruction tomographique ultrasonore peuvent eˆtre
divise´es en deux cate´gories : les me´thodes analytiques et les me´thodes alge´briques (Ladas & De-
vaney 1991). Les me´thodes analytiques (ou non-ite´ratives) conside`rent une approche continue au
proble`me pour lequel une formule d’inversion analytique est recherche´e. Ces me´thodes sont ge´ne´rale-
ment base´es sur le the´ore`me coupe-projection (Deans 1983) et incluent l’algorithme de re´troprojection
filtre´e et les me´thodes d’interpolation dans le plan de Fourier. Les me´thodes alge´briques (ou ite´ratives)
posent le proble`me de reconstruction sous forme discre`te, comme un syste`me d’e´quations line´aires
a` re´soudre (Herman 1980). Ces me´thodes sont base´es sur un processus ite´ratif qui consiste a` par-
tir d’une estimation initiale de l’image a` actualiser cette image de manie`re a` la rendre compatible
avec les mesures. Diffe´rentes me´thodes alge´briques existent, la diffe´rence re´side dans la me´thode
d’optimisation qu’elles utilisent pour mesurer l’e´cart entre les e´le´ments de projection calcule´s et
mesure´s. Les me´thodes alge´briques les plus employe´es sont les me´thodes de type ART -en anglais
Algebraic Reconstruction Technique- ou` un rayon de projection est traite´ a` chaque ite´ration, et SIRT
-en anglais Simultaneous Iterative Reconstruction Technique- ou` l’on proce`de pixel par pixel, c’est-
a`-dire qu’a` chaque ite´ration, l’influence de tous les rayons sur un pixel est conside´re´e. Les me´thodes
alge´briques font souvent appel a` des me´thodes de re´gularisation en introduisant une information a
priori sur la solution soit de´terministe, soit statistique (Carfantan & Mohammad-Djafari 2001). Le
proble`me d’inversion mal pose´ (duˆ dans le cas line´aire aux erreurs lie´es au proce´de´ d’observation ou
a` la discre´tisation) est alors transforme´ en un proble`me bien pose´. Pour les techniques statistiques,
les mesures, et parfois la fonction objet, sont conside´re´es comme des variables ale´atoires auxquelles
on affecte une loi de probabilite´ afin de traduire les incertitudes que l’on a sur les donne´es (bruit,
erreur de mode´lisation) (Shep & Vardi 1982) et, sur la fonction objet a` imager dans le cas d’une for-
mulation baye´sienne (articles de synthe`se de Mohammad-Djafari 1994 et Peyrin et al 1996). Dans le
cadre de nos travaux, nous nous inte´resserons principalement aux me´thodes analytiques, plus le´ge`res.
Dans les anne´es 1970 et au de´but des anne´es 1980, les pionniers de la tomographie ultrasonore
pour l’imagerie du sein se sont inte´resse´s a` la tomographie de transmission et ont mis au point des
me´thodes directement de´rive´es du protocole utilise´ en tomographie par rayons X (Greenleaf et al
1974, 1978, Glover & Sharp 1977, Cle´ment et al 1980, Jossinet et al 1980, 1983, Peyrin et al 1982).
Les phe´nome`nes de re´fraction et de diffraction n’e´taient donc pas pris en compte. Cependant, aux
fre´quences utilise´es en imagerie ultrasonore du sein (de 2 MHz a` 11 MHz), la longueur d’onde
est infe´rieure a` 1 mm correspondant a` l’ordre de grandeur des fluctuations spatiales de ce´le´rite´ et
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d’atte´nuation ; il semble ne´cessaire de tenir compte des effets de diffraction des ondes. Plusieurs
groupes de recherche ont alors de´veloppe´ la tomographie en diffraction (Mueller & Kaveh 1978,
Devaney 1982, 1985, Kenue & Greenleaf 1982, Pan & Kak 1983). L’objectif principal de ces e´tudes
e´tait de diffe´rencier les divers tissus constituant le sein et plus particulie`rement les tumeurs en quan-
tifiant la ce´le´rite´ et l’atte´nuation.
La litte´rature scientifique sur la tomographie ultrasonore, et plus particulie`rement sur la tomogra-
phie en diffraction, a e´te´ abondante ces 25 dernie`res anne´es ; cependant, comme l’a fait remarquer
Andre´ et al (1997), la majorite´ des travaux sont the´oriques et nume´riques. Les e´tudes expe´rimentales
effectue´es dans le but de de´velopper des syste`mes de tomographie ultrasonore sont moins nom-
breuses et parmi elles tre`s peu traitent de la tomographie en diffraction (Kaveh et al 1979, Kenue &
Greenleaf 1982, Ducheˆne et al 1988, Sponheim et al 1994, Mensah & Lefebvre 1997). Ces efforts
expe´rimentaux sont clairseme´s parmi les premiers travaux mais l’activite´ a surtout augmente´ ces dix
dernie`res anne´es. Cela sugge`re que les premiers efforts concentre´s sur le de´veloppement des tech-
niques de reconstruction ont e´te´ freine´s par des limites technologiques et que l’inte´reˆt s’est ravive´
avec les ame´liorations de l’instrumentation, et en particulier de l’informatique (Andre´ et al 1997).
Ainsi plusieurs groupes de recherche ont re´cemment de´veloppe´ des syste`mes de tomographie pour
l’imagerie du sein (Witten et al 1988, Andre´ et al 1997, Stotzka et al 2002, Lasaygues et al 2002,
Ashfaq & Ermert 2004, Wiskin et al 2005). Ils ont adopte´ pour la plupart comme dispositif expe´rimen-
tal une antenne circulaire ou` les e´metteurs et les re´cepteurs sont fixe´s sur un cercle a` l’inte´rieur duquel
l’objet a` imager est place´. En tomographie en diffraction pour l’imagerie me´dicale, il est ne´cessaire
d’acque´rir des donne´es en un temps tre`s court afin d’e´viter toutes de´te´riorations de l’image pouvant
eˆtre cause´es par les mouvements du patient. Les scanners ultrasonores utilisant un syste`me rotatif
d’e´metteur/re´cepteur ont un temps d’acquisition relativement long duˆ aux positions successives des
transducteurs. Afin de diminuer le temps d’acquisition, il semble ne´cessaire d’utiliser une configu-
ration ou` les transducteurs sont fixes (Witten et al 1988).
Le pre´sent travail s’inscrit dans le cadre du projet ANAI¨S (en anglais ANAtomical Imaging and In-
terventional System) du LMA dont l’objectif est de de´velopper un syste`me a` antenne semi-circulaire
permettant une imagerie tomographique ultrasonore du sein tridimensionnelle et multi-parame´trique.
On va s’inte´resser dans ce qui suit aux diffe´rents syste`mes de tomographie et aux me´thodes de re-
construction de´veloppe´es pour l’imagerie du sein, depuis les de´buts avec la tomographie en trans-
mission de rayons droits ou courbes, ou encore la tomographie en diffraction, jusqu’aux diffe´rents
syste`mes actuels (dont les me´thodes de reconstruction utilisent la tomographie en diffraction). Du
point de vue algorithmique, nous nous concentrerons principalement sur les me´thodes analytiques
utilisant la line´arisation du proble`me inverse, me´thodes valables sous l’hypothe`se de milieux faible-
ment inhomoge`nes.
La tomographie en transmission de rayons droits ou courbes
Dans les anne´es 1970, la tomographie ultrasonore assiste´e par ordinateur fut la transposition
aux ultrasons du protocole utilise´ en tomographie de rayons X. L’hypothe`se fondamentale de cette
me´thode est que la propagation du faisceau ultrasonore se fait en ligne droite. Diffe´rents laboratoires
ont de´veloppe´ des syste`mes de tomographie ultrasonore afin de reconstruire des images de vitesse
et d’atte´nuation sur la base de cette hypothe`se. On peut citer les travaux pionniers de Greenleaf et
al (1974, 1978), Glover & Sharp (1977), et en France, Cle´ment et al (1980), Jossinet et al (1980,
1983), Peyrin et al (1982). Ces premie`res e´tudes ont montre´ qu’une imagerie ultrasonore a` plusieurs
parame`tres (vitesse, atte´nuation) combine´e ou non avec d’autres informations (telles que la mesure
de la texture, l’aˆge de la patiente) permettrait de diffe´rencier les divers types de tissus et de le´sions
rencontre´s dans le sein (Greenleaf & Bahn 1981, Foster 1984).
Sous l’hypothe`se d’une propagation rectiligne, la reconstruction peut se faire graˆce a` une me´thode
alge´brique de type ART (Greenleaf et al 1974). Cependant, quand la trajectoire d’acquisition est
comple`te et que l’on posse`de un nombre suffisant de donne´es, il est plus simple d’utiliser l’algo-
rithme de re´troprojection filtre´e (me´thode analytique) en raison de sa rapidite´ d’exe´cution. Pour
chaque direction d’observation, l’information relative au parame`tre a` reconstruire (par exemple le
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temps de vol pour le parame`tre de ce´le´rite´) est mesure´e en transmission sur une ligne perpendicu-
laire a` la direction de propagation, constituant une projection. L’ensemble des projections fourni
par l’acquisition repre´sente exactement la transforme´e de Radon de l’image. La reconstruction de
l’objet est possible graˆce au the´ore`me coupe-projection e´tablissant que la transforme´e de Fourier
monodimensionnelle d’une projection est une coupe de la transforme´e de Fourier bidimensionnelle
de l’objet (Fig. 1). Toute l’information de l’image est donc contenue dans l’ensemble des projections
puisque, via le the´ore`me coupe-projection, on peut acce´der a` la totalite´ de la transforme´e de Fourier
















FIG. 1 – The´ore`me coupe-projection.
L’hypothe`se de propagation en rayons droits, parfaitement adapte´e aux rayons X, ne convient pas
aux ultrasons du fait des effets de re´fraction et de diffraction en pre´sence d’he´te´roge´ne´ite´s dans le
milieu. Les images obtenues avec ces proce´dures de reconstruction sont parfois de qualite´ me´diocre
et pre´sentent des arte´facts : les valeurs des parame`tres et les caracte´ristiques ge´ome´triques sont er-
rone´es. Une autre approche, pour e´viter les fortes approximations ne´cessaires aux techniques de
rayons droits, repose sur les hypothe`ses de l’acoustique ge´ome´trique. Quand la taille des he´te´roge´-
ne´ite´s d’un objet est grande par rapport a` la longueur d’onde, l’e´nergie est transporte´e selon des
courbes correspondant a` des trajectoires orthogonales aux fronts d’ondes, les ”rayons courbes”.
Les effets de la re´fraction doivent donc eˆtre pris en compte. En combinant des algorithmes de
trace´s de rayons avec des techniques de reconstructions alge´briques, Andersen & Kak (1982, 1984)
ont de´veloppe´ des proce´dures d’imagerie tomographique pour des objets re´fractants. L’approche
consiste a` corriger a posteriori la premie`re image reconstruite sous l’hypothe`se de propagation en
ligne droite graˆce a` une proce´dure ite´rative consistant a` re´pe´ter alternativement les deux e´tapes sui-
vantes :
– tracer le parcours des rayons conside´rant le phe´nome`ne de re´fraction,
– utiliser les trajets courbes pour corriger l’image.
Quand la taille des he´te´roge´ne´ite´s devient comparable a` la longueur d’onde, l’hypothe`se d’une
propagation en rayons droits ou courbes n’est plus approprie´e puisque l’onde est diffuse´e par le mi-
lieu et se propage dans toutes les directions a` la fois. On n’a alors d’autres recours que la tomographie
en diffraction
Tomographie en diffraction
La tomographie en diffraction cherche a` exploiter la totalite´ du champ diffracte´, le plus souvent le
champ diffracte´ aval, du coˆte´ oppose´ a` l’e´mission. Les proble`mes sont de de´crire mathe´matiquement
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le proble`me acoustique en choisissant une e´quation de propagation la plus re´aliste et synthe´tique pos-
sible, c’est-a`-dire avec le minimum de parame`tres,de re´soudre le proble`me inverse de la diffraction
ainsi pose´.
Position du proble`me
Il existe plusieurs me´thodes pour mode´liser les milieux inhomoge`nes que constituent les milieux
biologiques. On peut choisir une formulation soit en termes de fluctuations de compressibilite´ et
de densite´ (Morse & Ingrad 1968, Norton 1983, Devaney 1985, Mensah & Lefebvre 1997), soit
en termes de fluctuations de ce´le´rite´ et de densite´ (Chernov 1967), soit en termes de fluctuations
d’impe´dance et de ce´le´rite´ (Lefebvre 1985, 1988). Afin de faciliter les calculs, il est fre´quent que le
terme de densite´ soit ne´glige´ sans trop de justification (Mueller et al 1978, Kaveh et al 1979, Kenue
& Greenleaf 1982, Devaney 1982). L’absorption est parfois prise en compte en utilisant une ce´le´rite´
complexe traduisant l’effet d’absorption-dispersion (Greenleaf & Chu 1983).
Il n’existe pas de me´thodes directes pour re´soudre le proble`me de la propagation des ondes
dans un milieu inhomoge`ne. Les me´thodes de re´solution les plus utilise´es reposent sur des formu-
lations approche´es valables sous l’hypothe`se de milieux faiblement inhomoge`nes, qui permettent
de line´ariser le proble`me inverse1. Les approximations les plus connues sont les approximations de
Born et de Rytov. Lorsqu’on utilise l’approximation de Born, les donne´es mesure´es sont relatives a`
l’amplitude du champ diffracte´ tandis que, sous l’approximation de Rytov, les donne´es sont relie´es a`
la diffe´rence de phase entre le champ total et le champ incident (donc a` la phase du champ diffracte´).
L’approximation de Born est plus contraignante car elle ne´cessite que les fluctuations du parame`tre
d’inte´reˆt soient faibles mais aussi que le volume total de l’objet soit petit (Kaveh et al 1981, Slaney et
al 1984). Cette seconde condition n’est souvent pas respecte´e dans les applications tomographiques
ou` la taille de l’objet est souvent supe´rieure a` cent longueurs d’onde. L’approximation de Rytov ne
pre´sente pas de contrainte sur la taille de l’objet ; cependant, il est difficile de de´terminer la phase du
champ diffracte´ obtenue modulo 2π. La difficulte´ est de de´rouler cette phase, c’est-a`-dire la valeur
absolue de la phase a` partir de sa valeur modulo 2π (Kaveh et al 1981, 1984, Sponheim et al 1991).
Le the´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´ a` la diffraction
Une approche de reconstruction tomographique base´ sur un the´ore`me coupe-projection ge´ne´ra-
lise´ a` la diffraction est alors possible pour des milieux faiblement diffusants en utilisant l’approxi-
mation de Born ou de Rytov (Mueller & Kaveh 1978). A l’origine, cette ide´e provient des travaux
de Wolf (1969) et d’Iwata & Nagata (1975) en optique. Le the´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´ a`
la diffraction e´tablit que (figure 2 en mode de transmission et figure 3 en mode de re´flexion) :
Lorsqu’un objet est e´claire´ par une onde plane monochromatique de direction n0
(vecteur unitaire), la transforme´e de Fourier monodimensionnelle du champ diffracte´
mesure´ sur une ligne perpendiculaire (TT’) a` la direction de propagation de l’onde
donne les valeurs de la transforme´e de Fourier bidimensionnelle de l’objet le long
d’un demi-arc de cercle, centre´ sur −kn0 (k e´tant le nombre d’ondes dans le milieu
de re´fe´rence) et de rayon k, dans le domaine fre´quentiel.
On peut montrer que la couverture de l’espace de Fourier de l’objet est re´alise´e graˆce a` des mesures
multiples autour de l’objet (a` une seule fre´quence fixe) sur 360o (Fig. 4). En mode de transmission,
la re´gion centrale du plan de Fourier est recouverte et correspond a` un disque de rayon k
√
2 centre´
a` l’origine ; on a donc une information basse fre´quence favorable a` une reconstruction quantitative.
1L’autre strate´gie, moins e´tudie´e en comparaison des me´thodes non-ite´ratives line´aires (ou analytique line´aire), est l’utili-
sation des me´thodes ite´ratives non-line´aires. On peut citer les me´thodes ite´ratives de type Born ite´ratif, Born ite´ratif distordue
(Wang & Chew 1989) ou Born ite´ratif distordue multifre´quentielle (Haddadin & Ebbini 1997), qui ont e´te´ de´veloppe´es afin de
s’affranchir des limites de validite´ de l’approximation de Born (faible contraste et taille). Ces me´thodes consistent a` utiliser
comme solution initiale une reconstruction utilisant l’approximation de Born puis a` re´e´valuer la fonction objet (cas Born

























































FIG. 3 – The´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´ a` la diffraction en mode de re´flexion.
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En mode de re´flexion, la re´gion centrale du plan de Fourier ne peut eˆtre atteinte, l’ensemble des
demi-cercles obtenus recouvrant une couronne exte´rieure pour des fre´quences comprises entre k
√
2
et 2k ; l’information obtenue est plus haute fre´quence, une imagerie qualitative avec une meilleur
re´solution peut donc eˆtre obtenue.
On peut remarquer qu’en hautes fre´quences (k → ∞), le rayon du demi-arc de cercle augmente
jusqu’a` tendre vers une droite (Fig. 5) c’est-a`-dire que le the´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´ a` la
diffraction tend vers le the´ore`me coupe-projection. Ce cas limite correspond a` la tomographie de
rayons X : lorsque la longueur d’onde tend vers ze´ro, les effets de la diffraction sont ignore´s, on est







FIG. 4 – Couverture de l’espace de Fourier de
l’objet avec un balayage spatial de l’angle d’in-
cidence sur 360 o a` une seule fre´quence. En









FIG. 5 – Lorsque la longueur d’onde tend vers
ze´ro, le the´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´
a` la diffraction tend vers le the´ore`me coupe-
projection (Kak & Slaney 1998, p. 228).
Le the´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´ a` la diffraction a e´te´ dans un premier temps de´montre´,
dans le cadre de l’approximation de Born ou de Rytov, pour une formulation a` un seul parame`tre
(compressibilite´ ou indice de re´fraction). Devaney (1985) a montre´ que le the´ore`me e´tait toujours va-
lide lorsque les fluctuations de densite´ e´taient conside´re´es dans la formulation compressibilite´/densite´,
l’utilisation de deux fre´quences sont alors ne´cessaires (ainsi que plusieurs angles de vue).
Lefebvre (1985) a introduit une mode´lisation en termes de fluctuations d’impe´dance et de ce´le´rite´.
Son e´tude montre que seule l’impe´dance joue un roˆle significatif en re´flexion, de meˆme que la
ce´le´rite´ en transmission ; une mode´lisation a` un seul parame`tre peut donc eˆtre adopte´ selon que l’on
s’inte´resse a` l’un ou l’autre type de mesure. L’acquisition se fait a` une fre´quence fixe et on proce`de a`
un double balayage spatial de l’angle d’incidence sur 360o et de l’angle de diffusion par un balayage
circulaire du re´cepteur autour de l’objet. Le plan de Fourier de l’objet est alors rempli par arcs de
cercles successifs de centre−kn0 et de rayon k. Lefebvre (1985) montre ainsi que les raisonnements
sur les couvertures spectrales sont valables que l’on effectue des balayages circulaires ou line´aires
des re´cepteurs, et quelle que soit la mode´lisation parame´trique choisie.
Sur la base du the´ore`me coupe-projection pour la diffraction, quelques e´tudes expe´rimentales ont
e´te´ re´alise´es. Les premiers travaux expe´rimentaux en tomographie ultrasonore de diffraction furent
pre´sente´s par Kaveh et al (1979). Leurs reconstructions de la distribution de l’indice de re´fraction
montrent un pouvoir de re´solution de huit longueurs d’onde a` 3 MHz pour des fantoˆmes de ge´latine
avec un faible contraste de ce´le´rite´ par rapport au milieu de re´fe´rence. Greenleaf et al (Kenue &
Greenleaf 1982, Greenleaf & Chu 1983) ont reconstruit la ce´le´rite´ et l’atte´nuation en utilisant un
protocole expe´rimental plus sophistique´ avec plusieurs fre´quences, ce qui permet d’obtenir une
meilleure couverture du plan de Fourier de l’objet (Fig. 5) et donc de travailler avec moins de direc-
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tions d’observation.
Dans toutes ces applications, la transforme´e de Fourier bidimensionnelle de l’objet est de´termine´e
pour des valeurs (dans l’espace de Fourier) distribue´es sur une grille carte´sienne afin de pouvoir
proce´der a` une transforme´e de Fourier 2D inverse standard pour retrouver l’objet. Une interpola-
tion par rapport aux points les plus proches est alors ne´cessaire afin de ramener l’ensemble des
points fre´quentiels re´partis sur les demi-cercles sur une grille carte´sienne. Plusieurs me´thodes d’in-
terpolation ont e´te´ propose´es par Pan & Kak (1983). Afin d’e´viter cette ope´ration d’interpolation,
Devaney (1982) a de´veloppe´ une me´thode d’inversion alternative qui permet de reconstruire directe-
ment l’objet a` partir des mesures du champ diffracte´. Il s’agit de l’algorithme de re´tropropagation
filtre´e (par analogie avec l’algorithme des re´troprojections filtre´es en tomographie en transmission
de rayons droits) toujours base´ sur le the´ore`me coupe-projection ge´ne´ralise´ a` la diffraction.
Tous ces travaux sont base´s sur l’utilisation d’une onde incidente plane, difficile a` ge´ne´rer expe´ri-
mentalement (Nahamoo et al 1984, Sponheim & Johansen 1991). Nahamoo et al proposent une
technique de tomographie en diffraction permettant l’utilisation de tout type d’onde incidente. Pour
chaque position d’un transducteur e´metteur se de´plac¸ant line´airement, le champ diffracte´ est mesure´
en transmission sur une ligne paralle`le au de´placement de l’e´metteur. Seuls deux balayages trans-
versaux de l’e´metteur (deux angles de vue) permettent de couvrir partiellement le plan de Fourier de
l’objet. Sponheim et al (Sponheim & Johansen 1991, Sponheim et al 1994) ont initialement applique´
les techniques de tomographie en diffraction en utilisant huit e´le´ments PZT de fre´quence centrale
4 MHz afin de ge´ne´rer une onde plane. Dans une seconde e´tude, ils souhaitent s’affranchir de la
difficulte´ de cre´er une onde plane et utilisent un seul transducteur e´metteur produisant une onde
cylindrique. Le champ diffracte´ est mesure´ sur un cercle graˆce a` un balayage circulaire d’un trans-
ducteur re´cepteur. Les mesures du champ diffracte´ sont ensuite converties afin de correspondre a` des
mesures provenant d’un balayage transversal et d’appliquer l’algorithme de re´tropropagation filtre´e.
Information large-bande
Les techniques pre´sente´es pre´ce´demment utilisent des mesures monofre´quentielles. D’autres ap-
proches ont e´te´ de´veloppe´es afin d’exploiter une information large-bande. Une classe de me´thodes
consiste a` re´soudre l’e´quation des ondes dans le domaine temporel en se basant sur des relations fai-
sant intervenir dans le cadre de l’approximation de Born la transforme´e de Radon du parame`tre a`
reconstruire et le champ diffracte´ mesure´ (Tretiak 1985, Pourjavid & Tretiak 1991, Melamed et al
1996). Les travaux pionniers de Norton (Norton 1980, Norton & Linzer 1981) utilisent des ondes
sphe´riques e´mises par un transducteur ponctuel large bande pour de´velopper des proce´dures d’in-
version exacte. Afin de simplifier la re´solution du proble`me inverse, les mesures sont effectue´es en
re´trodiffusion pour des surfaces d’acquisition planes, cylindriques et sphe´riques : le signal re´trodiffuse´
correspond alors a` l’inte´gration surfacique du parame`tre de re´flectivite´ sur des surfaces sphe´riques
concentriques centre´es sur le point e´metteur-re´cepteur. D’autres groupes ont ensuite incorpore´ des
corrections pour prendre en compte les variations de ce´le´rite´ (Kim et al 1984) ou utilise´ plusieurs
angles de diffraction (Tretiak 1985, Melamed et al 1996) ou` parfois un seul angle de vue est suf-
fisant pour reconstruire l’objet (Tretiak 1985). Une limite de ces me´thodes est qu’elles supposent
que l’impulsion incidente est de largeur de bande infinie alors qu’en pratique elle est a` bande li-
mite´e, la qualite´ des reconstructions est alors de´te´riore´e par un filtrage spatial de l’image de´pendant
de la forme de l’onde incidente (Pourjavid & Tretiak 1991). Afin de re´duire cet effet de filtrage,
une me´thode de traitement du signal consiste a` de´convoluer les signaux de re´ception par la fonction
d’appareil de l’ensemble du syste`me de manie`re a` obtenir des mesures qui ne de´pendent que du mi-
lieu (Papoulis & Chamzas 1979, Demoment et al 1984, Herment et al 1989, Lasaygues & Lefebvre
2000).
Une autre approche consiste a` faire une acquisition aussi large bande que possible par balayage
fre´quentiel ou en impulsions. On peut alors montrer que, pour un angle de diffraction fixe, en
proce´dant a` un balayage mixte, spatial de l’angle d’incidence sur 360o et fre´quentiel entre ωmin et
ωmax, le plan de Fourier de l’objet est rempli par segments successifs selon une couronne de rayons
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FIG. 6 – Couverture de l’espace de Fourier de l’objet avec un angle de diffraction fixe et un balayage
mixte, spatial de l’angle d’incidence sur 360o et fre´quentiel entre kmin et kmax (Lefebvre 1985). ~n0
et ~n repre´sentent respectivement les directions d’incidence et d’observation.
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FIG. 7 – Couverture de l’espace de Fourier de l’objet avec un balayage spatial du re´cepteur et un
balayage fre´quentiel, a` un angle d’incidence fixe. En transmission (rouge) et en re´flexion (bleu). ~n0
et ~n repre´sentent respectivement les directions d’incidence et d’observation.
inte´rieurs et exte´rieurs 2kminsin(θ/2) et 2kmaxsin(θ/2) (Lefebvre 1985, Mensah & Lefebvre 1997).
Il s’agit d’un simple algorithme de re´troprojection : chaque acquisition est re´troprojete´e (avec une
ponde´ration fonction de l’angle de diffraction) selon une direction paralle`le a` la bissectrice entre les
directions d’e´mission et de re´ception (Fig. 6).
Lorsque le balayage spatial de l’angle de diffraction est combine´ avec le balayage fre´quentiel, a`
chaque position de l’e´metteur, on peut couvrir une zone spectrale comprise entre deux cercles de
rayon kmin et kmax passant par l’origine 0 (Fig. 7) (Blackledge et al 1987). Quelques angles d’in-
cidence sont alors ne´cessaires pour reconstruire le plan de Fourier. La tomographie redondante
ainsi utilise´e par Mensah & Lefebvre (1997) sur un fantoˆme faiblement contraste´ offre un pouvoir
de re´solution de l’ordre de la longueur d’onde.
Les syste`mes actuels de tomographie ultrasonore du sein
Les premiers scanners de tomographie ultrasonore re´alise´s pour la se´nologie ont e´te´ re´alise´s aux
Etats-Unis par Greenleaf et al (1974, 1978), Glover & Sharp (1977), et en France, par Cle´ment et
al (1980) et Jossinet et al (1980, 1983). Les diffe´rents dispositifs expe´rimentaux sont semblables.
Ils sont ge´ne´ralement compose´ d’une table e´vide´e sur laquelle la patiente est en de´cubitus ventral et
plonge le sein dans une cuve remplie d’eau. Une paire de transducteurs est de´place´e me´caniquement,
autorisant un balayage circulaire et/ou transversal autour du sein pour analyser l’organe suivant
plusieurs incidences. Afin d’obtenir des coupes a` diffe´rents niveaux, l’ensemble peut eˆtre monte´ sur
des ve´rins ole´o-pneumatiques (Jossinet et al 1980, 1983). Une autre technique consiste a` utiliser
plusieurs ensembles de transducteurs a` diffe´rentes hauteurs, dispose´e de part et d’autre de l’organe
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(Greenleaf et al 1982 - Fig. 8).
FIG. 8 – Scanner ultrasonore de Greenleaf et al (1982). Le scanner posse`de quatre paires de trans-
ducteurs se´pare´s de 14 mm place´s verticalement. La paire de transducteurs place´s le plus haut a une
fre´quence centrale de 3.5 MHz, le diame`tre du sein e´tant plus important a` sa base. Les autres sont
des transducteurs de fre´quence centrale 5 MHz.
De nombreux groupes de recherche de´veloppent encore actuellement des syste`mes d’imagerie
afin de re´aliser des images ultrasonores quantitatives du sein (Andre´ et al 1997, Lacefield & Waag
2001, Stotzka et al 2002, Ashfaq & Ermert 2004, Wiskin et al 2005).
Plusieurs groupes de recherche ont choisi d’utiliser une antenne circulaire fixe, permettant une acqui-
sition des donne´es beaucoup plus rapide qu’un syste`me rotatif d’e´metteurs/re´cepteurs. Un syste`me
rotatif ne´cessite un temps d’arreˆt assez long entre deux positions successives des transducteurs afin
d’e´viter les vibrations me´caniques produites par ce de´placement et de´gradant la qualite´ du signal
(Witten et al 1988). Les arte´facts associe´s aux mouvements de la patiente (Witten et al 1988) ou
associe´s a` la mesure du centre de rotation de l’antenne synthe´tique (Kenue & Greenleaf 1982) sont
ainsi conside´rablement re´duits par l’utilisation d’une antenne circulaire fixe.
Une des premie`res antennes circulaires ne ne´cessitant pas de balayage me´canique a e´te´ re´alise´e
par Cle´ment et al (1980). Elle est compose´e de 450 e´le´ments de fre´quence centrale 3.5 MHz. Les
reconstructions sont effectue´es graˆce a` la me´thode des re´troprojections filtre´es en conside´rant une
propagation rectiligne entre les e´le´ments. D’autres antennes posse´dant un nombre d’e´le´ments plus
important ont depuis e´te´ de´veloppe´es.
Le groupe de Waag (Universite´ de Rochester, Rochester, Etats-Unis) posse`de deux antennes circu-
laires. Leur approche consiste a` synthe´tiser une onde plane a` partir des e´le´ments de l’antenne pour
pouvoir utiliser les algorithmes classiques de tomographie en diffraction tels que l’algorithme de
re´tropropagation filtre´e (Witten et al 1988, Jansson et al 1998). Afin d’ame´liorer cette technique
de reconstruction initialement monofre´quentielle, Mast (1999) a de´veloppe´ une me´thode temporelle
employant l’information du signal incident de largeur de bande finie. Cette me´thode utilise la com-
binaison cohe´rente des champs diffracte´s mesure´s a` tous les angles de diffraction et d’incidence,
retarde´s et somme´s, pour reconstruire le milieu a` imager, comme si on avait effectue´ une ope´ration
de focalisation. Cette me´thode est en ce sens analogue a` une technique d’imagerie par ouverture
synthe´tique. La premie`re antenne comportait 2048 e´le´ments de fre´quence centrale 2.4 MHz ; actuel-
lement leur antenne est constitue´e de 6400 e´le´ments de fre´quence centrale 3 MHz (Lacefield & Waag
2001) [Fig. 9].
Une autre technique consiste a` faire e´mettre un a` un chaque e´le´ment de l’antenne, se comportant
ainsi comme une source ponctuelle produisant une onde incidente circulaire (Stotzka et al 2002).
La reconstruction du parame`tre de re´flectivite´ est base´e sur le fait que le signal enregistre´ (par un
transducteur re´cepteur distinct de l’e´metteur) correspond a` la somme des e´chos provenant de tous
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FIG. 9 – Antenne circulaire de´veloppe´e par
le groupe de R. C. Waag, constitue´e de 6400
e´le´ments de fre´quence centrale 3 MHz, 128
e´le´ments sont utilise´s pour l’e´mission et 16
e´le´ments pour la re´ception (Lacefield & Waag
2001).
FIG. 10 – Antenne cylindrique synthe´tique
de´veloppe´e par le groupe de R. Stotzka,
constitue´e de 48 barrettes, chaque bar-
rette contenant 40 e´le´ments, 8 utilise´s pour
l’e´mission et 32 pour la re´ception. Six ro-
tations sont ne´cessaires pour pouvoir avoir
les donne´es sur une antenne cylindrique
synthe´tique (Stotzka et al 2004).
les diffuseurs situe´s sur des arcs d’ellipse de foyers l’e´metteur et le re´cepteur. Le groupe de Stotzka
(Forshungszentrum Karlsruhe, Karlsruhe, Allemagne) de´veloppe une antenne cylindrique compose´e
de plusieurs barettes comprenant une quarantaine d’e´le´ments (individuellement utilise´s en tant que
re´cepteurs ou e´metteurs) pour l’imagerie 3D (Fig. 10) (Stotzka et al 2004).
Ces deux dernie`res approches (Mast 1999, Stotzka et al 2002) utilisent des algorithmes temporels
pour lesquels il est plus facile d’incorporer un compensateur de gain pour prendre en compte l’ab-
sorption du milieu et des me´thodes de correction d’aberration pour re´duire les erreurs induites par
les approximations de milieux faiblement diffusants.
Le groupe d’Andre´ (Universite´ de Californie, San Diego, Etats-Unis) posse`de deux antennes circu-
laires ope´rationnelles (1024 e´le´ments a` 1 MHz -Fig. 11- et 512 e´le´ments a` 0.4 MHz) et proce`de a`
des essais cliniques (Andre´ et al 1997). L’algorithme de reconstruction est similaire aux proce´dures
de tomographie en diffraction classiques. L’originalite´ de leur approche repose sur :
- l’acquisition et la sommation des donne´es pour dix fre´quences discre`tes, avec une e´mission en
continu, afin d’ame´liorer le rapport signal sur bruit,
- l’utilisation de fre´quences plus basses (< 1 MHz) permettant de re´duire les aberrations de
phase induites par l’utilisation de l’approximation de Born (a` 1 MHz, le diame`tre moyen d’un
sein est d’environ 80 λ - 100 λ),
- un algorithme original permettant de re´duire ces aberrations de phase. L’ide´e consiste a` re´aliser
une focalisation synthe´tique sur chaque point du milieu a` imager afin d’obtenir les temps de vol
entre chaque point et chaque couple e´metteur/re´cepteur. A partir de l’information des temps
de vol, une correction de phase est applique´e a` chaque image reconstruite pour une fre´quence
discre`te, lesquelles sont ensuite somme´es.
La figure 12 montre des coupes transversales d’un sein, de la cage thoracique jusqu’au mamelon,
obtenues par ce syste`me.
La socie´te´ Techniscan Medical Systems (fonde´e par S. A. Johnson, Universite´ d’Utah, Salt
Lake City, Etats-Unis) re´alise aussi des essais cliniques avec un syste`me constitue´ de deux bar-
rettes line´aires fixe´es l’une en face de l’autre et effectuant une rotation sur 360o. La distribution
des parame`tres de ce´le´rite´ et d’absorption est reconstruite via des me´thodes d’inversion non-line´aire
(Wiskin et al 2005). Lorsqu’une seule barrette est utilise´e en mode B, un algorithme de tomographie
de re´flexion classique avec correction de la ce´le´rite´ est utilise´.
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FIG. 11 – Antenne circulaire, de´veloppe´e par
le groupe de M. P. Andre´, avec la table d’exa-
men. La patiente est allonge´e a` plat ventre avec
son sein plonge´ dans un bain d’eau et autour de
celui-ci l’antenne (Andre´ et al 1997).
FIG. 12 – Images d’un sein d’une patiente
age´e de 35 ans. Coupes transversales de la
cage thoracique (en haut a` gauche) au mame-
lon (en bas a` droite) (Andre´ et al 1997).
Ces syste`mes re´alisent des reconstructions de coupes 2D (excepte´ le syste`me de Stotzka), les images
3D e´tant obtenues par coupes 2D successives. Le groupe d’Ermert (Ruhr-Universite´ Bochum, Al-
lemagne) utilise un scanner ultrasonore spirale´ (Ashfaq & Ermert 2004) permettant d’obtenir des
informations tridimensionnelles de l’objet. Le syste`me est constitue´ d’une barrette ultrasonore (a` 7.5
MHz) faisant face a` un re´flecteur me´tallique et fonctionnant en mode B-scan, l’ensemble de´crivant
une trajectoire he´licoı¨dale autour de l’objet a` imager. La ce´le´rite´ et l’atte´nuation mesure´es graˆce a` ce
syste`me sont reconstruites de manie`re classique par l’algorithme de re´troprojections filtre´es (the´orie
des rayons droits), une correction de la diffraction est envisage´e par la suite. En utilisant ce syste`me,
il est aussi possible d’adapter la me´thode CARI (Clinical Amplitude/velocity Reconstructive Ima-
ging)2, base´e sur la tomographie de re´flexion compatible a` la mammographie de rayons X (Richter
1995), et de´veloppe´e par la suite par Krueger et al (1998) (me´thode de reconstruction alge´brique).
Le tableau 1 re´capitule les proprie´te´s des diffe´rents syste`mes ultrasonores de´crits dans cette partie.
2L’examen est similaire a` celle de la mammographie X : le sein est compresse´ entre une plaque de plexiglas et une plaque
de me´tal, une barrette line´aire est place´e sur la plaque de plexiglas avec un gel de couplage. Chaque e´le´ment de la barrette
e´met une courte impulsion ultrasonore et les e´chos produits par le re´flecteur me´tallique sont mesure´s par tous les autres
e´le´ments de la barrette. La carte de ce´le´rite´ est reconstruite par tomographie en re´flexion (mode B-scan) de rayons courbes.
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TAB. 1 – Proprie´te´s des diffe´rentes syste`mes ultrasonores ope´rationnels ou en cours de
de´veloppement cite´s
MENSAH
WAAG ANDRE´ STOTZKA LEFEBVRE JOHNSON ERMERT
(LMA) (TECHNISCAN)
Antenne 2 barrettes 1 barrette et
Antenne Antenne cylindrique Ant. semi- line´aires 1 re´flecteur
Syste`me ciculaire circulaire + balayage circulaire + balayage + balayage
circulaire circulaire he´licoı¨dal
Acquisition 2D 2D 3D 2D 2D 3D
Acquisition
3D par transversal transversal - circulaire transversal -
mouvement
Essai non oui non non oui non
clinique
Diame`tre - 20 cm 18 cm 20 cm - -
Emission impulsion continu impulsion impulsion impulsion impulsion
Fre´quences 3 1 0.4 3.25 3 2.5 5 7.5
centrales MHz MHz MHz MHz MHz MHz MHz MHz
Nombre 6400 1024 512 48 1024 2 barrettes 1 barrette
d’e´le´ments barrettes 512 e´le´ments 128 e´le´ments
Temps - 3 s 1 s 15 s - 10 min 1.5 h 20 min pour
d’ acquisition (2D) (2D) (2D) pour acqu. 3D acqu. 3D
Algorithme me´thode me´thode Re´tro- Re´tro- me´thode me´thode projection
de recons- analy- analy- projection projection analy- non rayons
truction tique tique elliptique elliptique tique line´aire droits
Travaux de the`se
Le prototype de laboratoire (ou de´monstrateur) ANAI¨S (en anglais ANAtomical Imaging and
Interventional System) en cours de re´alisation au LMA est base´ sur une antenne semi-circulaire
constitue´e de 1024 e´le´ments de fre´quence centrale 3 MHz (Fig. 13), permettant une imagerie 2D et
autorisant une imagerie 3D en faisant pivoter l’antenne autour d’un axe passant par le mamelon (Fig.
14). Une telle orientation de l’antenne est originale car elle permet de fournir des coupes sagittales
de sein passant par le mamelon (images de re´flectivite´), contrairement aux antennes circulaires plus
classiques fournissant des coupes transversales de la cage thoracique au mamelon (Fig. 12). Nous
de´velopperons ce point au chapitre 2 de la premie`re partie de ce manuscrit. Afin d’obtenir des infor-
mations quantitatives dans la configuration classique des antennes circulaires existantes (Lacefield
& Waag 2001 - Fig. 9, Andre´ et al 1997 - Fig. 11), l’antenne semi-circulaire peut eˆtre pivote´e a` partir
de sa position originale (Fig. 14) dans la position souhaite´e (figures 9 et 11). Une coupe 2D est alors
obtenue par rotation de l’antenne semi-circulaire autour de son centre, et une image 3D est obtenue
par balayage transversal de l’antenne le long de l’axe passant par le mamelon.
La me´thode d’inversion actuellement inte´gre´e au de´monstrateur est base´e sur un algorithme de
re´troprojection elliptique filtre´e (Mensah & Ferrie`re 2002), similaire a` celui de Norton (1980). Cette
me´thode est fonde´e sur l’utilisation de l’approximation de Born, qui permet de line´ariser le proble`me
inverse, et suppose que le champ de pression incident e´mis par un e´le´ment de l’antenne est une onde
sphe´rique (transducteur ponctuel) de largeur de bande infinie. On retrouve donc deux strate´gies
pre´ce´demment cite´es, l’emploi d’une information large bande et la conside´ration de transducteurs
ponctuels e´vitant de synthe´tiser des ondes planes au niveau de l’antenne. Mensah & Ferrie`re (2002)
ont montre´ dans une mode´lisation a` un seul parame`tre (compressibilite´) que le champ diffracte´ me-
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FIG. 13 – Antenne semi-circulaire de 1024
e´le´ments de fre´quence centrale 3 MHz et
maquette-test de 128 e´le´ments.
FIG. 14 – L’antenne semi-circulaire ANAI¨S
permet de fournir des coupes sagittales de sein
passant par le mamelon.
sure´, a` un temps et une ge´ome´trie d’acquisition donne´s, correspond alors a` l’inte´grale des fluctuations
de compressiblite´ sur une ellipse de foyers l’e´metteur et le re´cepteur. Le processus de re´troprojection
elliptique filtre´e est de´duit par analogie avec la re´troprojection plane, seule la nature des projections
diffe`re. Cette approche (temporelle) facilite l’inte´gration d’une correction des distorsions induites
par l’utilisation de l’approximation de Born. Cette correction se fait par l’interme´diaire de termes
correctifs des temps de vol obtenus par la reconstruction de la carte de ce´le´rite´ (Ferrie`re et al 2003).
Les inconve´nients de cette me´thode sont la formulation a` un seul parame`tre, les fluctuations de den-
site´ e´tant ne´glige´es, et le manque de formalisme de la proce´dure d’inversion.
Prenant la suite de la the`se de R. Ferrie`re (2003), cette the`se vise a` pallier les principaux in-
conve´nients pre´ce´demment cite´s et a` e´tudier la faisabilite´ du syste`me ultrasonore a` antenne semi-
circulaire graˆce a` des validations nume´riques base´es sur des fantoˆmes nume´riques anatomiques bi-
dimensionnels de sein construits a` cet effet. Nous nous inte´ressons par ailleurs a` la tomographie
quantitative d’absorption et a` une me´thode d’optimisation (me´thode non line´aire) pour la tomogra-
phie quantitative d’impe´dance.
Dans la premie`re partie du manuscrit, nous utilisons une formulation en terme de fluctuations
d’impe´dance et de ce´le´rite´ et donnons un cadre plus formel a` la proce´dure d’inversion en intro-
duisant les transforme´es elliptiques de Fourier et de Radon. Nous montrons que la formulation du
proble`me direct obtenue est similaire a` celle obtenue par Lefebvre (1985) en champ lointain avec
l’insonification par une onde plane : la re´ponse spectrale du milieu est de´termine´e par le lapla-
cien des fluctuations d’impe´dance et de ce´le´rite´ pre´sentant des diagrammes de directivite´ oppose´s,
l’impe´dance pre´dominant en re´flexion et la ce´le´rite´ en transmission. Par ailleurs, afin de nous rap-
procher des conditions ope´ratoires du radiologue, nous de´veloppons des fantoˆmes nume´riques ana-
tomiques bidimensionnels de sein pour l’imagerie ultrasonore tant pour la tomographie que pour
l’e´chographie. Ces fantoˆmes permettent de simuler et de comparer les deux me´thodes d’imagerie
inde´pendamment des technologies e´lectro-me´caniques mises en oeuvre. Il s’agit la` d’un des points
les plus forts et originaux de cette the`se. L’objectif est de valider l’algorithme de tomographie
d’impe´dance dans un cadre plus re´aliste et de montrer l’apport de notre approche tomographique
par rapport a` l’e´chographie, re´fe´rence reconnue des radiologues.
Dans la seconde partie du manuscrit, nous abordons le proble`me de la caracte´risation tissulaire
via l’imagerie quantitative pour les parame`tres de ce´le´rite´, d’absorption et d’impe´dance. Diffe´rentes
approches sont e´tudie´es. Pour le parame`tre de ce´le´rite´, nous utilisons un algorithme de type Layer
Stripping, base´ sur l’hypothe`se de propagation en rayons droits et de´veloppe´ au laboratoire par
Ferrie`re et al (2003). Des simulations nume´riques sur des fantoˆmes acade´miques montrent les li-
mites de la me´thode a` restituer les objets avec fide´lite´. Pour l’e´tude du parame`tre d’absorption, nous
introduisons, dans une me´thode fre´quentielle classique d’estimation de l’absorption, la correction
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des effets de diffraction duˆe aux he´te´roge´ne´ite´s du milieu. Enfin, nous faisons une incursion dans les
me´thodes d’optimisation afin d’estimer le parame`tre d’impe´dance. La me´thode consiste a` construite
la solution de fac¸on ite´rative en minimisant une fonction couˆt qui exprime l’e´cart entre les champs
mesure´s et les estimations de ces champs. Afin d’avoir un temps de calcul re´duit, nous utilisons une
formulation analytique du champ base´e sur une approximation canonique de la ge´ome´trie de l’objet
pour la re´solution de proble`me direct lors de l’inversion. Cette technique n’est pas a` proprement
parler originale, elle est tre`s proche des travaux effectue´s par Scotti & Wirgin (1995) et Le Mar-
rec et al (2006). L’originalite´ re´side dans le couplage des me´thodes tomographique (afin d’obtenir
l’information de nature ge´ome´trique) et d’optimisation (pour atteindre l’information quantitative).
Enfin, la troisie`me partie est de´die´e a` la validation expe´rimentale des algorithmes de reconstruc-
tion tomographique, en utilisant soit un balayage me´canique d’un couple e´metteur/re´cepteur, soit la
maquette 128 e´le´ments du de´monstrateur ANAI¨S (Fig. 13). Nous confrontons les images synthe´tiques








Le chapitre d’introduction a montre´ que les techniques de tomographie en diffraction de´pendent
fortement du mode`le physique choisi (e´quation de propagation, largeur de bande des transducteurs
ou encore type d’ondes incidentes). Nous avons choisi une mode´lisation en terme de fluctuations
d’impe´dance et de ce´le´rite´ formule´e par Lefebvre (1985, 1988). Cette mode´lisation nous a paru la
plus judicieuse car elle permet de faire apparaıˆtre directement dans la formulation du proble`me di-
rect le parame`tre d’impe´dance, parame`tre que l’on peut espe´rer reconstruire en mode de re´flexion et
implicitement reconstruit en e´chographie. L’introduction des ”transforme´es elliptiques” de Fourier
et de Radon permet l’e´criture d’un algorithme de re´troprojection elliptique filtre´e, analogue au clas-
sique algorithme de re´troprojection filtre´e utilise´ en tomographie en transmission de rayons droits et
en tomographie de re´flectivite´.
Dans ce chapitre, nous rappelons dans un premier temps la mode´lisation en impe´dance/vitesse. Nous
montrons que l’on peut reconstruire soit l’impe´dance en mode de re´flexion, soit la ce´le´rite´ en mode
de transmission, puis nous comparons notre formulation aux deux formulations les plus utilise´es
en ce´le´rite´/densite´ et compressibilite´/densite´. L’algorithme de re´troprojection elliptique sera enfin
pre´sente´ et e´value´ graˆce a` des simulations nume´riques de la propagation des ondes ultrasonores sur
des fantoˆmes acade´miques.
Une grande partie de ce travail a e´te´ publie´e dans ”Mammographie ultrasonore en champ proche”,
a` paraıˆtre dans la revue Traitement de Signal, (Mensah et al 2006). Un second article intitule´ ”Near-
field ultrasound tomography” a e´te´ soumis a` Journal of Acoustical Society of America, (Mensah &
Franceschini 2006).
1.1 Mode´lisation en impe´dance - vitesse
On s’inte´resse essentiellement aux phe´nome`nes de diffraction engendre´s par les inhomoge´ne´ite´s
d’un milieu, les phe´nome`nes d’absorption-dispersion e´tant ne´glige´s. Ainsi le milieu biologique est
de´crit du point de vue acoustique par ses seules fluctuations de densite´ ρ et de ce´le´rite´ c. La pression












ou` c et ρ sont variables dans l’espace.
En pratique, les ultrasons sont e´mis par une sonde qui est soit en contact avec la peau par l’in-
terme´diaire d’un gel de couplage, soit immerge´e dans une cuve d’eau assurant le couplage. On
conside`re le fluide de couplage comme une re´fe´rence homoge`ne de caracte´ristiques connues ρ0, c0.
En introduisant cette re´fe´rence et en faisant apparaıˆtre au premier membre l’e´quation des ondes
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Suivant Lefebvre (1985), on introduit les parame`tres 2α = (c2 − c20)/c2 et ξ = Log(z/z0) ca-
racte´risant respectivement les fluctuations quadratiques de ce´le´rite´ c et les fluctuations logarith-
miques d’impe´dance z = ρc. En effectuant le de´veloppement :
gradρ
ρ



























grad (Log(1− 2α)) ,
(1.3)












grad (Log(1− 2α)) · gradP + gradξ · gradP. (1.4)
En conside´rant que les tissus biologiques se caracte´risent par leur faible inhomoge´ne´ite´ (α ∼ ξ ∼









− gradα · gradP + gradξ · gradP. (1.5)
L’inconve´nient de cette mode´lisation est qu’elle fait appel a` une hypothe`se de milieu faiblement
he´te´roge`ne, contrairement aux mode´lisations exactes en ce´le´rite´/densite´ [Eq. (1.2)] ou en compressi-
bilite´/densite´. Cependant, par la suite, on est amene´ a` faire cette hypothe`se de milieu faiblement
he´te´roge`ne pour pouvoir utiliser l’approximation de Born ; par conse´quent cet inconve´nient est
ignore´. L’inte´reˆt de cette mode´lisation approche´e est qu’elle permet de caracte´riser les milieux bio-
logiques en termes de fluctuations d’impe´dance ξ et de ce´le´rite´ α qui, comme on le verra par la suite,
pre´sentent des diagrammes de directivite´ de diffusion oppose´s (Fig. 1.2).
1.2 Le proble`me direct
On conside`re un organe a` imager occupant un domaine compact D de R3 et une sphe`re d’acqui-
sition S entourant l’objet (Fig. 1.1).
On suppose que l’on e´met, dans le fluide de couplage, une onde sphe´rique de pulsation ω, le
transducteur e´metteur e´tant situe´ en e∈ S :





ou` k = ω/c0 est le nombre d’onde de l’onde incidente de ce´le´rite´ c0 dans le milieu hoˆte. En cher-
chant une solution de type harmonique P = p e−iωt, la repre´sentation inte´grale du champ total p
enregistre´ en r∈ S s’e´crit :
p(r, ω) = pi(r, ω) +
∫
D g(r, x, ω)
[2k2α(x)p(x, ω)− gradα(x) · gradp(x, ω) + gradξ(x) · gradp(x, ω)]dx,
(1.7)
ou` g est la fonction de Green en espace libre :
g(r, x, ω) = − e
ik‖r−x‖
4π‖r− x‖ . (1.8)









FIG. 1.1 – Ge´ome´trie d’acquisition en diffraction. Un transducteur situe´ en e (de taille infe´rieure a`
la demi-longueur d’onde) e´met une onde sphe´rique qui est diffracte´e et enregistre´e par un re´cepteur
place´ en r sur la meˆme surface sphe´rique entourant l’organe (le sein).
On suppose que le milieu est faiblement he´te´roge`ne et que l’on peut line´ariser le proble`me inverse en
utilisant l’approximation de Born. Cette approximation consiste a` ne´gliger, a` l’inte´rieur des inho-
moge´ne´ite´s, le champ diffracte´ (diffe´rence entre le champ total et le champ incident) devant le champ
incident. On ne´glige ainsi la diffusion multiple en se contentant d’une approximation de monodif-
fusion et en supposant que chaque diffuseur est attaque´ par le champ qui re´gnerait en l’absence de
tout diffuseur. Cette dernie`re hypothe`se suppose que l’e´tendue des diffuseurs n’est pas trop grande.
Le champ diffracte´ pd s’e´crit :
pd(r, ω) =
∫
g(r, x, ω)[2k2α(x) pi(x, ω)− gradα(x) gradpi(x, ω) + gradξ(x) gradpi(x, ω)]dx.
(1.9)
On calcule gradpi :







ik − 1‖x− e‖
)
grad (‖x− e‖) · e
ik‖x−e‖
4π‖x− e‖




Dans l’Eq. (1.10), nous avons ne´glige´ 1‖x− e‖ en comparaison de ik. En effet, si on conside`re que
la ce´le´rite´ moyenne de l’organe a` imager est c0 ≈ 1540 m/s, et que l’on travaille a` 3 MHz, on obtient




Nous de´finissons ne (respectivement nr) le vecteur unitaire porte´ par la droite e´metteur-voxel
(respectivement re´cepteur-voxel) que nous appelons l’axe e-x (respectivement l’axe r-x ) :
ne =
x− e
‖x− e‖ = grad (‖x− e‖) .






2k2α − ik · ne (gradα − gradξ)
]
dx. (1.11)
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Suivant S. Mensah [Mensah et al 2006], nous introduisons la ”transforme´e de Fourier elliptique”
qui permet de re´aliser la projection du terme entre crochet dans l’Eq. (1.11) sur une base de fonctions
elliptiques harmoniques eiK⊗x = eik(‖r−x‖+‖x−e‖) = constante (ellipses dont les foyers sont e et r).
De´finition de la ”transforme´e de Fourier elliptique”
On note nφ,θ le vecteur unitaire porte´ par la me´diatrice dans la direction d’incidence
spe´cifie´e par les angles (Fig. 1.1) :
φ = π + 12 (angle(e) + angle(r)),
θ = 12 |angle(e)− angle(r)|.
Nous de´finissons le vecteur d’onde elliptique K = k nφ,θ et introduisons le produit
scalaire elliptique ”⊗” associe´ a` une configuration fixe´e (e, r) ou, a` la forme e´quivalente
(φ, θ) :
K⊗ x = −k nφ,θ ⊗ x
, −k (‖x− eK‖+ ‖x− rK‖) .
Soit f(x) une fonction tempe´re´e (c’est-a`-dire dont la distribution associe´e est tempe´re´e)
de´finie surD et nulle partout ailleurs. Nous de´finissons la ”transforme´e de Fourier El-
liptique” FE par :






ou` la distance [x]K s’exprime par :
[x]K = 16 π
2‖x− eK‖ · ‖x− rK‖.











Conforme´ment a` la de´finition de la ”transforme´e de Fourier elliptique”, le champ diffracte´ Eq.
















Graˆce a` la re`gle de de´rivation donne´e a` l’annexe A.3 :
FE (neK · grad α) (K) ≈ α˘⊛ K˘K (K) (1.15)













pd(e, r, ω) = −h(e, r, ω), (1.17)
avec
h(e, r, ω) = k2
[
FE(1− ne · nr) ⊛ α˘ + FE(1 + ne · nr) ⊛ ξ˘
]
(K) (1.18)
ou` ”⊛” est la convolution elliptique (annexe A.3), α˘(K) et ξ˘(K) sont les ”transforme´es de Fourier
elliptique” des fonctions α(x) et ξ(x).
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h repre´sente la re´ponse fre´quentielle en diffusion du milieu pour une configuration de mesure fixe´e
par e et r. La formulation Eq. (1.18) ge´ne´ralise celle de Lefebvre (1985, 1988), obtenue en onde plane
et diffusion a` grande distance. Les deux diagrammes de directivite´ de diffusion pour les fluctuations
de ce´le´rite´ α et les fluctuations d’impe´dance ξ sont oppose´s (Fig. 1.2) : il s’agit de deux cardioı¨des,
syme´triques l’une par rapport a` l’autre.
(a) Directivite´ de la vitesse (b) Directivite´ de l’impe´dance
FIG. 1.2 – Diagrammes de directivite´ de α et ξ : les effets de ce´le´rite´ dominent en transmission a),
les fluctuations d’impe´dance ont une contribution majeure sur la diffraction en re´flexion b).
En re´trodiffusion, lorsque ne = nr,
h(e, r, ω) = 2k2 ξ˘(K)|K=k nφ,0 , (1.19)
et en transmission, lorsque ne = −nr,
h(e, r, ω) = 2k2 α˘(K)|K=k nφ,pi . (1.20)
Si on s’inte´resse au parame`tre d’impe´dance, on peut montrer que l’Eq. (1.19) correspond a` la ”trans-
forme´e de Fourier elliptique” du laplacien des fluctuations logarithmiques d’impe´dance :




la de´monstration est en annexe A.4.
On dispose donc d’une mode´lisation a` un seul parame`tre lorsqu’on ne s’e´carte pas trop de la re´trodif-
fusion ou de la transmission pure : impe´dance en re´flexion et ce´le´rite´ en transmission. En dehors
de ces situations extreˆmes, on a affaire a` un objet composite, me´lange d’impe´dance et de ce´le´rite´.
Avant de s’inte´resser a` la re´solution du proble`me inverse, on s’inte´resse aux deux formulations les
plus employe´es.
1.3 Comparaison aux autres formulations
Nous comparons la formulation en termes de fluctuations d’impe´dance et de ce´le´rite´ avec les
deux formulations les plus couramment utilise´es :















les fluctuations de compressibilite´, χ = 1
ρc2
e´tant la compressibilite´




les fluctuations de densite´.




[−k2µ(x) pi(x, ω) + γ(x) div (gradpi(x, ω)) + gradγ(x) · gradpi(x, ω)]dx.
(1.23)
En utilisant l’Eq. (1.10), on obtient :













Conforme´ment a` la de´finition de la ”transforme´e de Fourier elliptique” Eq. (1.12), on obtient :
pd = −FE
[−k2 (µ + γ) + ik ne · gradγ ] (K)|K=k nφ,θ . (1.25)
La re`gle de de´rivation donne´e a` l’annexe A.3 (et rappele´e Eq.(1.15)) permet alors d’e´crire la
re´ponse fre´quentielle en diffusion du milieu :
h(e, r, ω) = k2 [−µ˘ + FE(ne · nr) ⊛ γ˘ ] (K) . (1.26)














les fluctuations de ce´le´rite´,
η = Log ρ
ρ0
les fluctuations logarithmiques de densite´.
L’expression du champ diffracte´ est la suivante :
pd(r, ω) =
∫
g(r, x, ω)[2k2α(x) pi(x, ω) + gradη(x) · gradpi(x, ω)]dx
= −FE
[




On obtient la re´ponse fre´quentielle en diffusion du milieu :
h(e, r, ω) = k2 [2α˘ + FE(1 + ne · nr) ⊛ η˘ ] (K) . (1.29)
Pour les trois formulations, les re´ponses fre´quentielles en diffusion, que l’on obtient en conside´rant
une source sphe´rique, ge´ne´ralisent celles obtenues lorsqu’on conside`re une onde plane et que l’on
travaille en champ lointain (Lefebvre 1985). Pour chaque formulation, si l’on conside`re des angles
de diffraction particuliers, on obtient une mode´lisation a` un seul parame`tre, comme on peut le voir
au tableau 1.1. L’inte´reˆt de la mode´lisation en impe´dance/ce´le´rite´ est que l’on peut reconstruire en
mode de re´flexion le seul parame`tre d’impe´dance, parame`tre d’inte´reˆt de l’e´chographie.
On s’attachera maintenant a` re´soudre le proble`me inverse, c’est-a`-dire a` partir des mesures du
champ diffuse´, retrouver les valeurs des parame`tres α et ξ pour en e´tablir leur cartographie.
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TAB. 1.1 – Mode´lisation a` un seul parame`tre pour des angles de diffraction particuliers
Mode´lisation en Mode´lisation en Mode´lisation en
impe´dance/ce´le´rite´ compressibilite´/densite´ ce´le´rite´/densite´
En transmission pure, 2θ = π 2k2α˘(K) −k2 [µ˘+ γ˘] (K) 2k2α˘(K)
nenr=-1
En re´trodiffusion, 2θ = 0 2k2ξ˘(K) −k2 [µ˘− γ˘] (K) 2k2 [α˘+ η˘] (K)
nenr=1




(K) −k2µ˘(K) k2 [2α˘+ η˘] (K)
nenr=0
1.4 Le proble`me inverse
Lors de la formulation du proble`me direct, nous avons e´tabli une relation approche´e entre la
re´ponse fre´quentielle en diffusion h(e, r, ω) et les ”transforme´es de Fourier elliptiques” des pa-
rame`tres d’impe´dance ξ et de ce´le´rite´ α. On peut donc espe´rer remplir le plan de Fourier elliptique
en re´alisant un double balayage : spatial (de l’angle d’incidence et de diffusion) et fre´quentiel. La
couverture e´tant par endroit soit partielle, soit redondante, on effectue respectivement soit une in-
terpolation, soit une moyenne. On peut alors proce´der a` une ”transforme´e de Fourier elliptique”
inverse (a` 2 ou a` 3 dimensions) pour retrouver l’objet. Cette technique est assez lourde et nous avons
opte´ pour une technique permettant de travailler directement dans le plan image re´el en utilisant un
algorithme de re´troprojection elliptique filtre´e. A cette fin, nous introduisons la ”transforme´e de Ra-
don elliptique” puis e´tablissons une extension du classique the´ore`me coupe-projection. Nous nous
plac¸ons dans ce qui suit dans le cas bidimensionnel.
1.4.1 La ”transforme´e de Radon Elliptique” et le the´ore`me coupe-projection
On conside`re une fonction objet f(x) sur le domaine compact D de R2. Nous de´finissons la
”transforme´e de Radon elliptique” par :
[REf ] (s, φ, θ) =
∫
f(x)







dσφ,θ(x) est l’ellipse s = ‖x − e‖ + ‖r − x‖ de foyers (e, r) ∈ S2 (ponde´re´e par [x]φ,θ). Puisque
nous travaillons dans R2, nous pouvons fixer une des trois variables de la fonction f(s, φ, θ). Nous
choisissons de fixer l’angle de diffraction θ = θ0 a` une valeur constante ; aussi, nous de´laissons ce
parame`tre dans les expressions.
Une projection sous l’incidence φ est e´gale a` l’inte´grale de la fonction objet f(x) sur des ellipses
de foyers communs l’e´metteur et le re´cepteur. L’acquisition comple`te permet donc d’obtenir un
ensemble de projections 1D note´ pφ(s) sous l’incidence φ avec φ ∈ [0, π] qui repre´sente exactement
la ”transforme´e de Radon Elliptique” de la fonction objet f :
[REf ] (s, φ) = {pφ(s), s ∈ R, 0 ≤ φ ≤ π} (1.31)
[REf ] (s, φ))|φ fixe´ = pφ(s). (1.32)
La transforme´e de Fourier standard F d’une projection pφ(s), note´e p̂φ(S), s’e´crit :
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δ (s− nφ ⊗ x)
[x]φ
e−iS nφ⊗x ds dx.
(1.34)






dx = f˘(S, φ)|φ fixe´ = FE|φ [f ] (S). (1.35)
En conse´quence, la transforme´e de Fourier 1D standard d’une projection est une coupe de la ”trans-
forme´e de Fourier elliptique” 2D de la fonction objet, et inversement, une coupe de la ”transforme´e
de Fourier elliptique” 2D de la fonction objet est la transforme´e de Fourier 1D d’une projection.
Ce re´sultat peut eˆtre vu comme une extension du classique the´ore`me coupe-projection (utilise´ pour
l’algorithme de re´troprojection filtre´e en tomographie de transmission en rayons droits).
1.4.2 La proce´dure d’inversion
L’algorithme d’inversion le plus classique, celui qui est utilise´ en standard en tomographie X,
est l’algorithme de sommation des re´troprojections filtre´es. L’ algorithme d’inversion que nous
pre´sentons ici s’ave`re tout a` fait analogue dans son expression a` cet algorithme ; seule, la nature
des projections diffe`re.







f˘(K) eiK⊗x[x]K dK (1.36)
Le the´ore`me coupe-projection nous permet d’introduire la transforme´e de Fourier (standard) des
projections. Par ailleurs, la transformation polaire dans le plan de Fourier donne : dK = SdS dφ, la
variable φ variant de 0 a` 2π. On peut cependant remarquer que le point (S, φ) a la meˆme valeur que
le point (−S, φ + π). On peut donc parcourir le plan fre´quentiel en utilisant la valeur absolue de S
























p̂φ(S) |S|eiSφ⊗x[x]φ dS dφ.
(1.37)






















p̂φ(S)|S|eiSsδ (s− nφ ⊗ x) ds dS
= [x]φp
F
φ (s = nφ ⊗ x).
(1.39)
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|S| e´tant le classique ”filtre en rampe” de la tomographie.
1.4.3 Ope´rateur de ”re´troprojection elliptique”
Conside´rons une fonction arbitraire q(s, φ) ou` s = nφ ⊗ x. L’ope´rateur de re´troprojection ellip-
tique B est de´fini par :






[x]φ q(nφ ⊗ x, φ)dφ. (1.41)
On peut introduire la fonction de projection modifie´e f∗ :
f∗(s, φ) = F−1 [|S| F (REf) (S)] , (1.42)
la fonction objet f est donc recouverte par les ”re´troprojections elliptiques”,







∗(nφ ⊗ x, φ)dφ , (1.43)
ou encore
f = B ◦ F−1 ◦Abs ◦ F ◦ RE ◦ f , (1.44)
ou` le filtre Abs est de´fini par Abs(S) = |S|.
1.4.4 Restrictions au caracte`re quantitatif des reconstructions
L’analyse the´orique a permis de montrer qu’il e´tait possible de reconstruire la ce´le´rite´ en trans-
mission et l’impe´dance en re´flexion. Ne´anmoins, il est difficile de travailler en diffusion avant (trans-
mission), configuration d’acquisition pour laquelle le champ diffracte´ est noye´ dans le champ inci-
dent beaucoup plus intense (Lefebvre 2006). En effet, afin de travailler avec le champ diffracte´, il est
ne´cessaire de re´aliser deux mesures : une mesure avec l’objet et sans objet pour obtenir respective-
ment le champ total et le champ incident. En diffusion arrie`re (re´flexion), le champ diffracte´ est bien
discrimine´ dans le temps et est par conse´quent facile a` obtenir. Ce n’est pas le cas en diffusion avant,
puisqu’en pre´sence d’he´te´roge´ne´ite´s, le premier front d’onde du champ total est distordu compare´ au
front d’onde incident, le champ diffracte´ est alors mal isole´. Cette configuration est donc inutilisable
en pratique pour ce qui concerne la tomographie en diffraction sauf si on travaille avec le champ total
transmis avec l’approximation qui lui est adapte´e, celle de Rytov. Mais la sensibilite´ aux diffuseurs
est alors minime. En tomographie en transmission, on travaillera plutoˆt avec le champ total et une
approximation de rayons, permettant d’e´valuer le temps de vol entre l’e´metteur et le re´cepteur et de
reconstruire la ce´le´rite´.
La configuration d’acquisition en diffusion arrie`re (re´flexion) est ge´ne´ralement pre´fe´re´e pour ses
qualite´s de re´solution (restitution des hautes fre´quences). L’analyse the´orique pre´dit que nous recons-
truisons alors le parame`tre d’impe´dance. Cependant, lors de la proce´dure d’inversion, nous suppo-
sons travailler avec des signaux de bande spectrale infinie. En re´alite´, la bande spectrale des signaux
utilise´s est limite´e non seulement du coˆte´ des hautes fre´quences, limitant la re´solution, mais surtout
des basses fre´quences, interdisant le quantitatif. Les basses fre´quences (et la fre´quence nulle) ne pou-
vant eˆtre atteinte, il est impossible d’effectuer une imagerie quantitative du parame`tre d’impe´dance.
L’information que nous obtenons est donc seulement qualitative.
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1.5 Simulations nume´riques
Afin d’e´valuer la proce´dure de reconstruction sans contrainte expe´rimentale, nous conside´rons
des fantoˆmes nume´riques 2D acade´miques dont la re´ponse acoustique est calcule´e par une me´thode
d’e´le´ments finis (FEM) de´veloppe´e par C. Tsogka (Be´cache et al 2000, Collino & Tsogka 2001).
Cette me´thode mode´lise la propagation des ondes acoustiques dans le domaine temporel et est base´e
sur la discre´tisation d’une formulation mixte ce´le´rite´-pression pour l’acoustique. La discre´tisation
en espace est effectue´e a` l’aide d’e´le´ments finis mixtes (Be´cache et al 2000) et pour la discre´tisation
en temps, un sche´ma de diffe´rences finies centre´ d’ordre 2 est utilise´. La technique des couches
parfaitement absorbantes (Perfectly Matched Layer, PML) permet de se ramener a` un domaine de
calcul borne´ (Collino & Tsogka 2001). Cette approche pre´sente l’avantage de n’e´mettre aucune
hypothe`se supple´mentaire autre que celles de l’acoustique line´aire, elle reproduit automatiquement
les phe´nome`nes de diffraction multiple, de re´fraction et de re´flexion.
Une description de´taille´e du code de propagation acoustique utilise´, permettant la mode´lisation des
milieux comme des fluides de ce´le´rite´ et d’impe´dance variables, est pre´sente´e en annexe B.1.1.
1.5.1 Fantoˆme acade´mique a` inclusions de natures diffe´rentes
La simulation nume´rique est mene´e sur une grille de 1000 × 1000 pixels (∆x =0.016 mm, 1.6
cm× 1.6 cm). L’antenne circulaire simule´e, de rayon R =7.36 mm, est compose´e de 360 trans-
ducteurs ponctuels re´partis uniforme´ment, de fre´quence centrale 2.5 MHz (λ =0.6 mm). Chaque



















correspondant a` un signal de fre´quence centrale f0 et de largeur de bande a` -6 dB de 1.12f0. Les














FIG. 1.3 – Formes incidentes temporelle et fre´quentielle (2.5 MHz).
Le fantoˆme nume´rique cylindrique mode´lise des inclusions dans l’eau uniforme´ments re´parties
le long d’une spirale (Fig. 1.4). Les diame`tres des inclusions sont respectivement, d1 = d1′ =2.64
mm(≈ 4λ), d2 = d2′ = d1/2 =1.32 mm(≈ 2λ), d3 = d3′ = d1/4 =0.66 mm(≈ λ), d4 =
d4′ = d1/8 =0.33 mm(≈ λ/2). Pour chaque paire d’inclusions de meˆme diame`tre, l’une pre´sente
une variation d’impe´dance, l’autre une variation de ce´le´rite´ (Fig. 1.5). Les proprie´te´s acoustiques du
fantoˆme sont de´crites dans le tableau 1.2.
La figure 1.6(a) repre´sente la reconstruction du parame`tre d’impe´dance par la proce´dure de
re´troprojection circulaire, les donne´es e´tant acquises en re´trodiffusion. On constate, comme espe´re´,
que seules les he´te´roge´ne´ite´s d’impe´dance sont visualise´s. On peut observer par ailleurs la qualite´ du
contraste de l’image ainsi qu’un bon pouvoir de re´solution : cette proce´dure de reconstruction per-
met de de´tecter des objets de l’ordre d’une demi-longueur d’onde. La proce´dure de reconstruction
ne reconstruit pas le profil d’impe´dance ξ mais son laplacien ∆ξ [Eq. (1.21)], image de 2k2ξ˘(K) par
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TAB. 1.2 – Proprie´te´s acoustiques
Milieu Impe´dance Ce´le´rite´ Densite´
(MRayl) (m/s) (kg/m3)
Eau 1.5 1500 1000
Inclusions 1, 2, 3 ,4 1.395 1500 930








































(b) Carte de ce´le´rite´
FIG. 1.5 – Carte d’impe´dance et de ce´le´rite du fantoˆme nume´rique de la figure 1.4. On remarque les
supports distincts pour le contraste d’impe´dance et le contraste de ce´le´rite´.
la transforme´e de Radon elliptique. Seul le contour des objets pre´sentant un contraste d’impe´dance
est donc reconstruit. Ne´anmoins, les contours sont e´tale´s car si en the´orie, lors de l’inversion, nous
avons travaille´ avec une onde sphe´rique de largeur de bande infinie, en pratique dans la simulation
effectue´e, les transducteurs sont a` bande passante limite´e. L’e´talement des contours de´pend alors de
la forme de l’onde incidente. Ainsi, notre reconstruction 1.6(a) doit eˆtre compare´e a` la carte des va-
riations logarithmiques d’impe´dance ξ a` laquelle on a applique´ un filtre ”laplacien de gaussienne” ou
filtre ”LOG” (termes utilise´s dans le domaine du traitement d’image) repre´sente´e Fig. 1.7. Ce filtre
est la convolution du laplacien et d’une gaussienne. Le filtre spatial 2-D est de dimension 18×18
pixels et l’e´cart type de la gaussienne de 8 pixels et provient de la commande fspecial(’log’) de la
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boıˆte a` outils de traitement d’image de Matlab. Le filtre gaussien permet d’obtenir des contours flous
bien que, dans l’ide´al, il aurait fallu utiliser la forme de l’onde incidente (de´rive´e troisie`me d’une
gaussienne).
La figure 1.6(b) montre la distribution de ce´le´rite´ reconstruite avec des donne´es en transmission
par la proce´dure de re´troprojection elliptique pour une mode´lisation en rayons droits. Pour la recons-
truction du parame`tre de ce´le´rite´, on effectue un pre´-traitement des donne´es qui consiste a` estimer
le temps de vol entre l’e´metteur et le re´cepteur par la de´tection du premier passage par ze´ro des
signaux. On constate que seules les he´te´roge´ne´ite´s de ce´le´rite´ sont visualise´s. En comparaison de
l’image de laplacien d’impe´dance, le contraste et la re´solution sont plus pauvres puisque les pro-
jections sont issues des mesures de temps de vol (ce´le´rite´ inte´gre´e le long du trajet acoustique). En
transmission, la proce´dure d’inversion permet la de´tection d’objets de l’ordre de la longueur d’onde,
et la discrimination de de´fauts de taille e´quivalente a` deux longueurs d’onde. On peut noter que la

























(b) Reconstruction de ce´le´rite´ en transmission pure.
FIG. 1.6 – Reconstructions de laplacien d’impe´dance lorsqu’on travaille en re´trodiffusion (a) et de








FIG. 1.7 – Filtre ”laplacien de gaussienne” applique´ a` la carte des variations logarithmiques
d’impe´dance.
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La figure 1.9 repre´sente diffe´rents tomogrammes reconstruits graˆce a` l’algorithme de re´troprojec-
tion elliptique filtre´e en utilisant, soit un unique angle de diffraction ψ = 2θ = 20o ou 45o
entre l’e´metteur et le re´cepteur (l’angle θ est de´fini Fig. 1.1), soit une ouverture centre´e autour de
l’e´metteur 2ψ+1 = 41o ou 91o (ge´ome´trie d’acquisition en Fig. 1.8). Nous avons utilise´ seulement
la diffraction arrie`re afin d’e´viter de travailler avec des angles de diffraction trop importants (me-
sures en diffusion avant) pour lesquels le re´cepteur est e´bloui par le champ incident plus intense que
le champ diffracte´.
Comme l’analyse the´orique l’anticipait, lorsqu’on utilise un angle de diffraction diffe´rent de 0 ou
180o (Fig. 1.9(a) et (c), angle de diffraction de 20o ou 45o), on reconstruit un objet composite
re´sultant de l’addition des contributions des deux parame`tres (impe´dance et ce´le´rite´), tous deux
ponde´re´s par leur fonction de directivite´. Toutes les he´te´roge´ne´ite´s sont maintenant visualise´es, elles
ne sont plus discrimine´es selon leur nature.
Lorsqu’on reconstruit l’objet en utilisant plusieurs angles de diffraction (Fig. 1.9(b) et (d)), la qualite´
de l’image est ame´liore´e puisqu’on augmente le rapport signal a` bruit, par exploitation des redon-
dances. L’ame´lioration de la qualite´ de l’image est encore plus conside´rable en augmentant le nombre







FIG. 1.8 – Configuration d’acquisition en diffraction arrie`re. L’angle de diffraction entre l’e´metteur
et le re´cepteur est note´ ψ = 2θ.

















(b) Donne´es acquises en diffraction arrie`re avec


















(d) Donne´es acquises en diffraction arrie`re avec
−45o ≤ ψ ≤ 45o (ouverture de 91o autour de
l’e´metteur). Images cumule´es.
FIG. 1.9 – Objet composite reconstruit a` partir de donne´es acquises en diffraction arrie`re.
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1.5.2 Fantoˆme ale´atoire
Nous nous inte´ressons a` la robustesse de la reconstruction en milieu ale´atoire diffusant. Le
fantoˆme cylindrique ale´atoire (Fig.1.10), immerge´ dans l’eau et ge´ome´triquement identique au fantoˆ-
me pre´ce´dent (Fig.1.5), est muni d’une macrostructure ale´atoire gaussienne : les milieux sont de´finis
par une fonction de corre´lation gaussienne et un e´cart type donne´s. Nous verrons un peu plus loin
au chapitre 2.4.1 comment les milieux ale´atoires sont ge´ne´re´s. La matrice du fantoˆme cylindrique
(Fig.1.10) posse`de une ce´le´rite´ moyenne de 1500 m/s et une impe´dance moyenne de 1.5 MRayl
avec un e´cart type de 3%. Son rayon externe est de 6.64 mm. Les inclusions ont les meˆmes dimen-
sions et positions que pre´ce´demment et ont une ce´le´rite´ moyenne de 1500 m/s (ou 1650 m/s) et une
impe´dance moyenne 1.395 MRayl (ou 1.5 MRayl) avec un e´cart type de 3%. Les proprie´te´s acous-
tiques de l’objet ale´atoire sont re´sume´es au tableau 1.3. La longueur de corre´lation correspond au
diame`tre moyen des diffuseurs.
TAB. 1.3 – Proprie´te´s acoustiques
Milieu ale´atoire
Milieu Impe´dance Ce´le´rite´ Ecart Longueur de
moyenne moyenne type corre´lation
(MRayl) (m/s) (%) (mm)
Eau 1.5 1500 - -
Matrice 1.5 1500 3 0.3
Inclusions 1, 2, 3 ,4 1.395 1500 3 0.3
Inclusions 1’, 2’, 3’, 4’ 1.5 1650 3 0.3
Les reconstructions (Fig. 1.11) montrent que la proce´dure d’inversion est assez robuste aux
macrostructures ale´atoires, meˆme si les re´sultats obtenus avec l’objet inhomoge`ne ale´atoire sont
moins bons du point de vue de la de´tection et de la discrimination d’objets que les re´sultats obtenus
avec l’objet inhomoge`ne non ale´atoire (Fig. 1.6) :
– pour la reconstruction de laplacien d’impe´dance - en re´trodiffusion - [Fig. 1.11 (a)], de´tection
des objets de l’ordre d’une longueur d’onde,
– pour la reconstruction de la ce´le´rite´ - en transmission pure - [Fig. 1.11 (b)], de´tection et dis-
crimination de de´fauts de taille e´quivalente a` deux longueurs d’onde.
Le tomogramme reconstruit a` partir de donne´es acquises en diffraction arrie`re avec une ouverture
de 91o (Fig. 1.12(b)) montre qu’il est difficile de de´tecter les inclusions pre´sentant un contraste de
ce´le´rite´ : seule l’inclusion de ce´le´rite´ de diame`tre 4λ est de´tecte´e (contre une de´tection d’inclusion de
ce´le´rite´ de diame`tre λ/2 en milieu non ale´atoire - Fig. 1.9(d)). Ne´anmoins, les inclusions pre´sentant
un contraste d’impe´dance sont bien restitue´es en milieu ale´atoire (de´tection des objets de l’ordre
d’une longueur d’onde).
En conclusion, ces simulations nume´riques confirment la possibilite´ d’une se´paration des contri-
butions des deux parame`tres acoustiques que sont l’impe´dance et la ce´le´rite´. Une autre possibilite´
offerte par l’algorithme de re´troprojection elliptique filtre´e est la correction d’aberrations induites
par l’utilisation de l’approximation de Born. Cette approche est de´crite dans le paragraphe suivant.































(b) Carte de ce´le´rite´ (matrice 1500 m/s, inclusions 1650 m/s)
FIG. 1.10 – Les inclusions de meˆme diame`tre pre´sentent alternativement une variation d’impe´dance
























(b) Reconstruction de ce´le´rite´ en transmission pure.
FIG. 1.11 – Reconstructions de laplacien d’impe´dance (a) et de ce´le´rite´ (b) du fantoˆme nume´rique

















(b) Donne´es acquises en diffraction arrie`re avec
−45o ≤ ψ ≤ 45o (ouverture de 91o autour de
l’e´metteur). Images cumule´es.
FIG. 1.12 – Objet composite reconstruit a` partir de donne´es acquises en diffraction arrie`re.
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1.6 Correction pour prendre en compte dans la tomographie de
diffraction les variations de ce´le´rite´
Lorsqu’on e´tudie des objets de grande taille ou dont le contraste de ce´le´rite´ est important, l’ap-
proximation de Born n’est plus valide. L’hypothe`se d’une ce´le´rite´ constante a` l’inte´rieur de l’objet
(e´gale a` celle du milieu de couplage) n’est plus re´aliste et se traduit au niveau de l’image reconstruite
par des distorsions ge´ome´triques et a` une perte du contraste. Ferrie`re & Mensah (Ferrie`re et al 2003,
Mensah & Ferrie`re 2004) ont propose´ une me´thode de correction d’aberrations dans les images de
diffraction permettant de re´duire les erreurs induites par l’approximation de Born dans l’algorithme
de re´troprojection elliptique filtre´e. Cette me´thode ne´cessite de reconstruire au pre´alable la carte de
ce´le´rite´ de l’objet note´e c(p) (obtenue par tomographie en transmission) et suppose que la propa-
gation des ondes ultrasonores se fait en rayons droits. En supposant une propagation rectiligne, le

















































la ce´le´rite´ relative, τe(x) = 1c0
∫
ex




termes correcteurs ou termes d’ajustement temporels permettant de prendre en compte la variation
de ce´le´rite´ du milieu. Ainsi pour une ge´ome´trie d’acquisition (e, r) ou de manie`re e´quivalente (φ, θ)
donne´e , une projection est e´gale a` l’inte´grale de la fonction objet f(x) sur une surface ellipsoı¨dale
de foyers e et r et de grand axe c0(t+ τe + τr), ou` (t+ τe + τr) est le temps de vol entre l’e´metteur
et le re´cepteur via le pixel x. La surface ellipsoı¨dale donne la localisation de tous les points x qui
aurait pu contribuer a` l’e´cho enregistre´ a` (t+ τe + τr) pour la ge´ome´trie d’acquisition (e, r) donne´e.


















Les termes correctifs τe et τr de´pendant de la variable d’inte´gration x, la surface ellipsoı¨dale est lo-
calement distordue a` cause des he´te´roge´ne´ite´s.
La proce´dure d’inversion est identique a` celle pre´sente´e au paragraphe 1.4.2. La diffe´rence re´side
dans l’expression de la projection : au lieu d’utiliser l’expression classique de la projection donne´e
Eq. (1.30), on utilise celle donne´e Eq. (1.48).
Un exemple de correction d’aberrations sur un fantoˆme nume´rique acade´mique est donne´e au
chapitre 6, de nombreuses validations nume´riques e´tant pre´sente´es dans la the`se de Ferrie`re (2003)
et les articles Ferrie`re et al (2003) et Mensah & Ferrie`re (2004).
1.7 Discussion et conclusion
Graˆce a` l’introduction de la ”transforme´e de Fourier elliptique”, nous avons montre´ que la
re´ponse spectrale du milieu est de´termine´e par le Laplacien des fluctuations d’impe´dance et de
ce´le´rite´ pre´sentant des diagrammes de directivite´s oppose´s. On a pu ainsi adopter une mode´lisation
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a` un seul parame`tre : l’impe´dance pour la re´flexion et la ce´le´rite´ pour la transmission. Lors de
l’inversion, la de´finition de la ”transforme´e de Radon elliptique” a permis d’e´tablir un the´ore`me
coupe-projection (analogue au classique the´ore`me coupe-projection utilise´ pour l’algorithme clas-
sique de re´troprojection filtre´e) et un algorithme de re´troprojection elliptique filtre´e. Des simulations
nume´riques de la propagation d’ondes ultrasonores dans un fantoˆme acade´mique ont valide´ l’ap-
proche globale de reconstruction.
La limite de notre me´thode tomographique d’impe´dance est qu’elle ne´cessite une impulsion inci-
dente de bande infinie, alors qu’en pratique les transducteurs permettent seulement de travailler avec
des signaux a` bande passante limite´e, en particulier du coˆte´ des basses fre´quences. Une reconstruc-
tion quantitative est donc inaccessible. L’image reconstruite est qualitative dans le sens ou` il s’agit
de la reconstruction filtre´e passe-bande de la distribution de laplacien d’impe´dance. Cette me´thode
a ne´anmoins l’avantage d’eˆtre ope´rateur-inde´pendant contrairement a` l’e´chographie et d’offrir un
bon pouvoir de re´solution que nous souhaitons exploiter par la suite pour obtenir une information
quantitative en combinant cette me´thode tomographique d’impe´dance a` une me´thode d’optimisa-
tion (chapitre 5). Par ailleurs, la technique de reconstruction standard utilise´e pour le parame`tre de
ce´le´rite´, base´e sur les mesures de temps de parcours, n’est pas satisfaisante : les images obtenues
sont floues et la ce´le´rite´ sous-estime´e. Nous tenterons de proposer une autre approche de reconstruc-
tion base´e sur une technique par couches successives (en anglais layer stripping) dans la deuxie`me
partie de ce manuscrit (chapitre 3).
Nous souhaitons a` pre´sent nous approcher des conditions ope´ratoires du radiologue et comparer
par simulation nume´rique l’e´chographie (re´fe´rence reconnue du se´nologue) avec la tomographie. A




Des se´nologues tels que M. Stravos, M. Teboul et D. Amy (Teboul & Halliwell 1995, Amy 1998,
Teboul 2004) ont montre´ que la conside´ration de l’anatomie du sein est de premie`re importance afin
de pouvoir fournir un diagnostic pre´coce. Ces se´nologues sont les pionniers d’une me´thode d’exa-
men e´chographique anatomiquement guide´e appele´e e´chographie ductale. Au sein du LMA, ce
constat a motive´ le design d’une antenne semi-circulaire permettant d’imager des coupes sagittales
de sein passant par le mamelon graˆce a` la technique de reconstruction tomographique d’impe´dance
pre´sente´e au chapitre 1. L’orientation de l’antenne permet donc une reconnaissance de l’anatomie
de base, a` l’instar de l’e´chographie ductale, et constitue une des originalite´s de l’antenne par rapport
aux antennes circulaires ou autres scanners ultrasonores plus classiques pre´sente´s dans l’introduc-
tion ge´ne´rale.
Apre`s avoir pre´sente´ l’anatomie du sein et le principe de l’e´chographie ductale, nous pre´sentons les
fantoˆmes nume´riques anatomiques de´veloppe´s pour l’e´chographie et la tomographie ductales. Puis,
afin de nous donner les moyens de comparer ces deux techniques d’imagerie, nous nous inte´resserons
a` une formulation unifie´e mettant en relation la focalisation synthe´tique et la reconstruction par
re´troprojection. Enfin, graˆce a` la simulation d’une barrette line´aire pour l’e´chograpie ductale et d’une
antenne semi-circulaire pour la tomographie ductale, les images obtenues pour ces deux modalite´s
sont qualitativement compare´es sur leur base anatomique.
Le design des fantoˆmes a e´te´ re´alise´ en collaboration avec D. Amy, radiologue d’Aix-en-Provence.
Ce travail a fait l’objet d’un article intitule´ ”A 2D anatomic breast ductal computer phantom for
ultrasonic imaging” paru dans IEEE Transactions on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency
Control, (Franceschini et al 2006).
2.1 Ne´cessite´ d’une technique d’imagerie anatomiquement guide´e
Le sein est un organe bien syste´matise´ avec 15 ou 20 lobes centre´s autour du mamelon suivant
une distribution horaire. Chaque lobe contient un re´seau de canaux galactophores et des lobules ap-
pele´s structures e´pithe´liales ou ductolobulaires (Teboul & Halliwell 1995, Amy 1998, Teboul 2004).
Les parois internes des structures ductolobulaires consistent en une couche de cellules e´pithe´liales
extreˆmement mince d’e´paisseur 50 microns. La figure 2.1 repre´sente les ”couches” successives de
tissu constituant le sein : la peau, la graisse, la distribution radiaire des lobes et les structures ductolo-
bulaires. La plupart des cancers du sein (85 %) (Tulinius et al 1988) de´butent dans le tissu e´pithe´lial
et se de´veloppent en premier lieu dans les structures ductolobulaires (Teboul & Halliwell 1995, Amy
1998, Teboul 2004). Par conse´quent, l’observation de ces structures fournit des moyens directs pour
quantifier les alte´rations cause´es par les pathologies mammaires de`s qu’elles deviennent percep-
tibles. L’e´chographie est parfaitement adapte´e a` l’examen des tissus mous : elle permet de visualiser
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les trois tissus du sein (le tissu conjonctif, la graisse et la structure ductolobulaire) et l’examen est
facile d’acce`s, indolore, non irradiant et peu couˆteux. Malheureusement, ce moyen de diagnostic,
dans son mode conventionnel, ne visualise pas les structures e´pithe´liales.
FIG. 2.1 – Distribution radiaire des structures ductolobulaires (Amy 1998).
L’e´chographie conventionnelle, utilisant des balayages orthogonaux a` la trajectoire des canaux,
permet au mieux d’identifier les diffe´rents tissus composant le sein. Elle ne permet pas une re´elle
e´tude anatomique et par la` meˆme, est tre`s difficilement interpre´table. Une autre conse´quence est que
cette e´chographie conventionnelle n’est absolument pas reproductible avec exactitude par le meˆme
e´chographiste ou un autre ope´rateur. Une pathologie est de´tecte´e lorsqu’elle pre´sente une anomalie
avec un contraste et un volume suffisants, visible quelque soit l’orientation du balayage (le´sions
de taille 5 mm). Ce sont ces facteurs de difficulte´ d’analyse, d’interpre´tation, de re´pe´titivite´ et du
caracte`re hautement ope´rateur de´pendant de cette technique, qui ont bride´ son de´veloppement (Amy
1998).
Une me´thode d’examen anatomiquement guide´e, base´e sur l’identification des structures mam-
maires internes, l’e´chographie ductale, a e´te´ introduit en 1987 par M. Teboul (Teboul & Halliwell
1995). En effet, on ne peut pas analyser une coupe e´chographique si on ne sait pas reconnaıˆtre
l’e´cho-anatomie de base, si on ne peut pas diffe´rencier les diffe´rents composants (conjonctif, tissu
graisseux, structure ductolobulaire). Cela n’est possible qu’au travers de l’e´chographie radiaire par
opposition a` la technique conventionnelle de balayages orthogonaux ou obliques (Fig. 2.2). Ainsi,
afin d’eˆtre paralle`le a` la trajectoire du canal, la sonde est de´place´e a` la surface du sein suivant un
mouvement rotatif pe´rimamelonnaire, associe´ a` un glissement longitudinal dans le grand axe du
lobe. La technique radiaire s’attache a` l’analyse syste´matique de chaque lobe. La figure 2.3 montre
une e´chographie ductale (a` 9 MHz) et son interpre´tation. L’e´chographie ductale donne acce`s a` la
reconnaissance du lobe, des ligaments de Cooper, les fasciae (superficialis et pectoralis), la graisse
et la paroi thoracique. A l’inte´rieur du lobe, l’e´chographiste s’attachera a` identifier les canaux et
les lobules quand ils sont visibles, a` quantifier leurs modifications afin d’e´voquer une pathologie
mammaire. Cependant cette technique pre´sente plusieurs inconve´nients, en particulier la ne´cessite´
d’ope´rateurs bien forme´s : (1) les vues des e´chographies ductales sont seulement partielles, (2) la
difficulte´ d’exe´cution augmente avec la complexite´ de la structure lobulaire.
Nous proposons une technique de tomographie ultrasonore d’impe´dance (chapitre 1) visant a`
re´duire le caracte`re ope´rateur-de´pendant de l’e´chographie et a` permettre une visualisation intelligible
de l’e´pithelium, a` l’instar de l’e´chographie ductale.
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(a) (b)
FIG. 2.2 – (a) Echographie conventionnelle utilisant des balayages orthogonaux aux canaux, (b)
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FIG. 2.3 – Echographie ductale (9MHz), aspect typique d’un lobe image´ du mamelon a` la pe´riphe´rie
du sein (en haut) et son interpre´tation (en bas).
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2.2 Motivations pour le design d’un fantoˆme nume´rique anato-
mique
Plusieurs groupes ont tente´ de mieux comprendre les causes physiques de la distorsion du front
d’onde ultrasonore, soit en re´alisant des mesures directes sur le sein (Freiburger et al 1992, Hinkel-
man et al 1995), soit en proposant des mode`les de tissus du sein. Des simulations de propagation
ultrasonore ont e´te´ re´alise´es dans un mode`le bidimensionnel simplifie´ de sein (Manry & Broschat
1996) afin d’e´tudier les limites de l’approximation de Born (Fig.2.4). Cependant, ce mode`le demeure
trop grossier. D’autres e´tudes ont utilise´ des coupes transversales anatomiques re´alistes afin de si-
muler la propagation des ultrasons dans la paroi abdominale pour l’e´tude de la distorsion du front
d’ondes (Mast et al 1997) et dans le rein et le foetus pour la ge´ne´ration d’images e´chographiques
(Jensen & Munk 1997). Cette dernie`re e´tude est base´e sur un simulateur d’e´chographie, appele´ Field
II (Jensen 1996).
FIG. 2.4 – Simulation de la propagation ultrasonore (graˆce a` une me´thode de diffe´rences finis -
FDTD) dans un mode`le 2D simplifie´ de sein (Manry & Broschat 1996).
Le but de la pre´sente e´tude est de de´velopper des fantoˆmes nume´riques anatomiques bidimen-
sionnels de sein afin de tester les algorithmes de reconstruction et de ge´ne´rer des images ultraso-
nores. Le mode`le de sein 2D que nous proposons ne prend pas en compte les effets de re´fraction
et de diffraction pouvant avoir lieu dans un re´el sein 3D. Ne´anmoins, dans des situations pratiques
courantes, a` cause de limitations technologiques (acquisition des donne´es, couˆt), les syste`mes d’ima-
gerie ope´rationnels sont des syste`mes 2D. Des techniques de formation de voies sont employe´es afin
de re´duire les effets de diffraction 3D en conside´rant une tranche de 2−3 mm d’e´paisseur constituant
la re´gion (le plan) d’inte´reˆt. Par conse´quent, nous supposons que les simulations 2D sont suffisantes
afin de reproduire la propagation des ondes 3D focalise´es dans les tissus re´els.
Nous simulons la propagation ultrasonore dans le mode`le de sein 2D a` l’aide d’un code de propaga-
tion acoustique. Le fantoˆme anatomique 2D est une coupe axiale de la structure ductolobulaire dans
des situations saine et pathologique. Les diffe´rents tissus sont mode´lise´s par des milieux ale´atoires
pre´sentant des fluctuations de ce´le´rite´ et d’impe´dance (Lizzi et al 1987, Insana et al 1990, Oelze et
al 2002, Oelze & O’Brien 2004).
Le but est aussi de comparer, du point de vue qualitatif du praticien, l’e´chographie ductale
(re´fe´rence reconnue) avec l’approche tomographique. Les syste`mes actuels utilisant la tomographie
de diffraction ultrasonore sont capables d’imager des coupes transversales du sein, du mamelon a` la
cage thoracique, et ensuite, par interpolation, de ge´ne´rer une vue 3D pour le sein entier. L’orienta-
tion de ces syste`mes (perpendiculaire a` la trajectoire des canaux) ne peut pas fournir une re´solution
et un contraste suffisants pour imager l’arborescence e´pithe´liale. Une antenne semi-circulaire, qui
permettrait d’imager des coupes sagittales de sein passant par le mamelon [Fig. 2.5], serait plus
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adapte´e pour sonder l’arborescence e´pithe´liale et re´ve´ler des le´sions a` un stade pre´coce. Les ano-
malies pourraient eˆtre de´tecte´es sur un nombre limite´ de coupes, voire sur une seule, alors que les
autres syste`mes tomographiques, pour atteindre le meˆme but, ne´cessitent l’acquisition de la totalite´
des coupes pour la construction d’une imagerie 3D du sein avant d’en effectuer nume´riquement les
coupes ad hoc.
2.3 Mode´lisation de la propagation des ondes
Nous simulons la propagation des ondes ultrasonores a` l’aide du code de propagation acoustique
pre´sente´ en annexe B.1. Cette me´thode nume´rique mode´lise le sein comme un fluide de ce´le´rite´ et
d’impe´dance variables. Les re´sultats expe´rimentaux pre´sente´s par Frizzell et al (1976) et Madsen
& Sathoff (1983) ont de´montre´ que dans les tissus mous, l’absorption des ondes de cisaillement est
beaucoup plus grande que l’absorption des ondes de compression. Nous pouvons donc adopter un
mode`le acoustique aux fre´quences (2-10 MHz) utilise´es en imagerie ultrasonore pour le diagnostic.
Afin de re´duire les temps de calcul, le mode`le propose´ ne prend pas en compte l’atte´nuation.
Nous conside´rons que l’absence d’atte´nuation n’affecte pas les re´sultats puisque en imagerie e´chogra-
phique et tomographique de re´flectivite´, pour compenser l’atte´nuation variant en fonction de la pro-
fondeur de l’e´cho, il est d’usage d’amplifier les e´chos profonds. Cette amplification ou gain permet
d’ajuster la brillance de l’image et est appele´ en anglais time-gain-compensation (TGC).
2.4 Fantoˆmes nume´riques pour l’imagerie anatomique
2.4.1 Milieu ale´atoire
Utilisation de la fonction de corre´lation pour de´crire la structure des milieux biologiques La
taille moyenne des diffuseurs dans les tissus biologiques peut eˆtre caracte´rise´e en employant des
techniques de re´trodiffusion ultrasonore. En effet, le phe´nome`ne de diffraction a lieu lorsqu’une onde
acoustique se propage a` travers une re´gion pre´sentant des variations d’impe´dance. Si la longueur
d’onde est plus grande ou du meˆme ordre que la taille des diffuseurs, une partie de l’e´nergie incidente
sera diffracte´e dans toutes les directions. Cette e´nergie diffracte´e de´pendra de la taille, de la forme
et de l’orientation des diffuseurs par rapport a` la longueur d’onde et a` la direction de propagation de
l’onde. Ainsi, par une analyse fre´quentielle des signaux ultrasonores diffracte´s par des tissus, on peut
e´tablir une de´pendance entre la structure du milieu biologique et l’allure du spectre. Des mode`les
ont e´te´ de´veloppe´s (Fellepa et al 1986, Lizzi et al 1987, Insana et al 1990, Oelze et al 2002) afin de
de´crire les milieux biologiques par des densite´s probabilistes d’impe´dance.
On suppose que les diffuseurs sont distribue´s ale´atoirement. Dans la plupart des cas, une sphe`re,
un cylindre ou une configuration ge´ome´trique simple sont utilise´s pour approcher la forme des dif-
fuseurs. Ainsi d’un point de vue statistique, des fonctions d’autocorre´lation spatiales peuvent eˆtre
utilise´es pour de´crire la taille, la forme, la distribution et les proprie´te´s me´caniques du milieu. Ainsi,
Feleppa et al (1986) a estime´ la taille moyenne des diffuseurs ainsi qu’un nouveau parame`tre combi-
nant la concentration de ces derniers et l’impe´dance acoustique (appele´ la concentration acoustique
- Oelze et al 2002) pour des tumeurs oculaires. Lizzi et al (1987) et Insana et al (1990) ont uti-
lise´ la meˆme technique pour e´tudier diffe´rents mode`les de distribution (sphe´rique, gaussienne et
exponentielle) pour des tissus biologiques (Lizzi et al 1987) ou pour des sphe`res de verre et de
polystyre`ne dans de l’agar (Insana et al 1990). Plus re´cemment, l’estimation de la taille des diffu-
seurs et de la concentration acoustique a e´te´ superpose´e sur des images e´chographiques en mode B
pour diffe´rencier des fibroade´nomes mammaires et carcinomes de souris (Oelze et al 2002, Oelze &
O’Brien 2004).
Afin de calculer la fonction d’autocorre´lation, certains auteurs (Insana et al 1990, Oelze et al
2002) ont propose´ de calculer le facteur de forme de l’intensite´ acoustique. Le facteur de forme est
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proportionnel a` la transforme´e de Fourier de la fonction d’autocorre´lation et de´crit la de´pendance
fre´quentielle des diffuseurs. Nous avons choisi dans cette e´tude d’utiliser un facteur de forme Gaus-
sien donne´ par l’Eq.(2.4) largement utilise´ dans la litte´rature (Lizzi et al 1987, Oelze et al 2002,
Oelze & O’Brien 2004). Le facteur de forme Gaussien repre´sente une distribution d’impe´dance
continuˆment variable avec les tissus environnants. Un couple spe´cifique (longueur de corre´lation,
e´cart type) est donc attribue´ pour chaque tissu : il permet de quantifier les distributions de ce´le´rite´
et d’impe´dance qui varient autour de leur valeur moyenne. Nous rappelons brie`vement comment un
milieu ale´atoire peut eˆtre ge´ne´re´ (Klimes 2002).
Ge´ne´ration d’un milieu ale´atoire Chacun des parame`tres acoustiques (impe´dance et ce´le´rite´),
note´ u, a une valeur moyenne u0(x) a` laquelle nous ajoutons la re´alisation d’un milieu ale´atoire sta-
tionnaire (statistiquement homoge`ne). Ainsi chaque parame`tre est de´crit par sa distribution spatiale
u = u(x) (avec u0(x) = 〈u(x)〉). L’e´cart type de la re´alisation est corre´le´ a` la valeur moyenne. Le
milieu ale´atoire stationnaire est exprime´ en terme d’un bruit blanc filtre´ par un filtre fre´quentiel (le
facteur de forme Gaussien). De cette fac¸on, la fonction de covariance du milieu peut eˆtre exprime´e
en terme de fontion de corre´lation (Insana et al 1990, Klimes 2002, the`se Ferrie`re 2003).
Notons U(x) = u(x) − u0(x) la diffe´rence entre la valeur moyenne u0(x) et sa re´alisation. La
diffe´rence U est caracte´rise´e par la fonction de corre´lation :
C(x, y) = 〈U(x + 1
2
y) · U∗(x− 1
2
y)〉 (2.1)
x est le point milieu des points x1 = x+ 12y, x2 = x− 12y ou` la fonction de corre´lation est e´value´e. La
fonction de corre´lation de´pend seulement de y = x1−x2 dans l’approximation d’un milieu ale´atoire
statistiquement homoge`ne C(x, y) = C(y). La proce´dure de construction d’un milieu statistique-
ment homoge`ne est la suivante :
– Ge´ne´ration d’un bruit blanc de moyenne nulle et d’e´cart type unitaire W (x) sur une grille
rectangulaire.
– Calcul de la transforme´e de Fourier 2D Ŵ (k) du bruit blanc.
– Filtrage fre´quentiel : Û(k) = Ŵ (k)f̂(k).
– Calcul de la transforme´e de Fourier inverse 2D de Û(k) : U(x).
– Obtention de la distribution de´sire´e par addition de la valeur moyenne u0(x) :
u(x) = u0(x) + U(x). (2.2)
Par conse´quent, la transforme´e de Fourier de la fonction de corre´lation est la densite´ spectrale du
filtre f :
Ĉ(k) = F̂ (k)F̂ ∗(k). (2.3)
Nous nous concentrons sur les fonctions de corre´lation homoge`nes isotropiques du type F̂ (k) =
f̂(k) = f̂(‖k‖). Un filtre Gaussien est utilise´ :
f̂(k) = e−
a2k2
8 , a ∈ R∗, (2.4)
ou` a est la longueur de corre´lation Gaussienne qui repre´sente le diame`tre moyen des he´te´roge´ne´ite´s.







2.4.2 Fantoˆmes nume´riques anatomiques : une section sagittale du sein
La figure 2.5 repre´sente les cartes de ce´le´rite´ et d’impe´dance (utilise´es pour les simulations
nume´riques) pour une section sagittale de sein passant par le mamelon pour un sujet sain (lobe
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droit) et dans la situation pathologique d’une prolife´ration de cellules endothe´liales (ectasie : lobe
gauche). Les cartes [Fig. 2.5 et 2.6] repre´sentent les e´le´ments successifs du sein sonde´s par les
ultrasons : la peau, la graisse, le lobe, le tissu conjonctif qui est le tissu de maintien du lobe et
des structures intra-lobulaires. A chaque pixel de la carte sont attribue´es une valeur de ce´le´rite´ et
une valeur d’impe´dance suppose´es eˆtre repre´sentatives du type de tissu et base´e sur des re´sultats
provenant de diffe´rents travaux (Goss et al 1978, Foster et al 1984, Kossoff et al 1973, Glover 1979,
Woodard & White 1986).
TAB. 2.1 – Valeurs des diffe´rentes proprie´te´s acoustiques des tissus
Milieu ale´atoire
Milieu Ce´le´rite´ Impe´dance Ecart Longueur de
moyenne moyenne type corre´lation
(m/s) (MRayl) (%) (mm)
Eau 1500 1.5 - -
Peau 1590a,b 1.733a,b,e 2 0.21
Tissu conjonctif 1545a,b 1.73a,b,e 2 0.21
Graisse 1470a,c 1.396a,c,e Bernouilli Gaussien
Lobe 1550a,c 1.643a,c,e 2 0.21
Muscle 1545a,c 1.622a,c,e 0.8 0.42
Ectasie 1570-1620c,d 1.632-1.684c,d,e 2 0.03f
avec a Goss et al 1978, b Foster et al 1984, c Kossoff et al 1973,
d Glover 1979, e Woodard & White 1986, f Oelze & O’Brien 2004.
L’e´cart type et la longueur de corre´lation pour chaque type de tissu sont choisis afin de restituer
(du point de vue d’un radiologue) une image e´chographique re´aliste. Les longueurs de corre´lation (et
respectivement les e´carts types) choisis pour les tissus conjonctifs (fasciae et ligaments de Cooper),
la peau hyper e´choge´nique et le lobe sont plus petites (respectivement plus grands) que ceux choisis
pour les muscles pectoraux. La longueur de corre´lation de l’ectasie est e´gale a` 30 µm, correspondant
au diame`tre moyen des diffuseurs d’un carcinome donne´ par Oelze & O’Brien (2004). Afin d’obtenir
le rendu e´chographique du tissu graisseux et conside´rant que la graisse est un milieu quasi-homoge`ne
contenant quelques diffuseurs, nous distribuons des diffuseurs selon une loi Bernouilli-Gaussienne.
La distribution Bernouilli-Gaussienne est de´duite d’une loi Gaussienne (un e´cart type de 2% et une
longueur de corre´lation de 0.2 mm) e´creˆte´e a` 90% de l’e´cart type. Les valeurs des diffe´rents pa-
rame`tres dans cette e´tude sont donne´es au tableau 2.1.
Sur la base de ces donne´es anatomiques et statistiques, deux fantoˆmes ont e´te´ de´veloppe´s, l’un
pour la tomographie, l’autre pour l’e´chographie. En effet, la position de la patiente e´tant diffe´rente
selon qu’elle est soumise a` un examen tomographique ou un examen e´chographique, deux fantoˆmes
ont duˆ eˆtre re´alise´s.
Le code d’e´le´ments finis a e´te´ utilise´ pour simuler la propagation des ondes cylindriques (simulations
2D) dans les fantoˆmes. Le pas spatial de la grille de simulation est e´gal a` un trentie`me de la longueur
d’onde. Chaque simulation a e´te´ re´alise´ a` l’IDRIS (Institut du De´veloppement et des Ressources
en Informatique Scientifique) utilisant un Compaq Linux Cluster incorporant 24 processeurs Alpha
EV68 cadence´s a` 836 MHz.
Fantoˆme nume´rique de sein pour la tomographie
Durant un examen tomographique, la patiente est allonge´e sur le ventre sur un lit d’examen, son
sein est immerge´ dans un bain d’eau1 et une antenne semi-circulaire tourne autour de lui. Pour le
code d’e´le´ments finis, une grille de simulation de 2400 × 1200 pixels (∆x = 0.045 mm, 10.8 cm×
1Le sein, immerge´e dans l’eau, pend tout en flottant plus ou moins (comme en apesanteur).
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FIG. 2.5 – Fantoˆme nume´rique de sein pour la tomographie. La patiente est allonge´e sur le ventre
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(b) Carte d’impe´dance
FIG. 2.6 – Fantoˆme nume´rique de sein pour l’e´chographie. La patiente est allonge´e sur le dos et son
sein est aplati.
5.4 cm) est utilise´e [Fig. 2.5]. Des impulsions courtes sont e´mises a` partir des transducteurs faisant
face au quadrant reconstruit tous les 0.25o. Le temps de calcul pour la simulation totale est de l’ordre
de 720 heures (360 tirs × 2 heures).
Fantoˆme nume´rique de sein pour l’e´chographie
Durant un examen clinique, la patiente est allonge´e sur le dos et son sein est de ce fait aplati.
Une poche d’eau est place´e sur le transducteur et par conse´quent, la peau est quasiment paralle`le a`
la sonde. Pour le code d’e´le´ments finis, une grille de simulation de 4000 × 2500 pixels (∆x = 0.01
mm, 4 cm × 2.5 cm) est utilise´e. Les signaux sont enregistre´s par 320 re´cepteurs simulant une
barrette line´aire place´e a` 0.9 cm de la surface de la peau. Le temps de calcul pour la simulation totale
est de l’ordre de 3520 heures (320 tirs × 11 heures). La figure 2.6 repre´sente les cartes de ce´le´rite´ et
d’impe´dance pour une situation pathologique (ectasie : zone claire sur la carte de ce´le´rite´).
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2.5 Focalisation synthe´tique et re´troprojection elliptique : une
formulation unifie´e
Une the´orie unifie´e mettant en relation l’imagerie utilisant la focalisation synthe´tique et la re-
construction par re´troprojection a e´te´ de´veloppe´e par plusieurs auteurs (Norton & Linzer 1979,
Anderson 1993, Anderson & Morgan 1995). Cette the´orie unifie´e permet d’analyser les syste`mes
d’imagerie conventionnels actifs en terme d’”analyse ellipsoı¨dale” (terme utilise´ par Anderson &
Morgan 1995), c’est a` dire en terme de projections et re´troprojections sur des surface ellipsoı¨dales,
et ainsi de mettre en avant les avantages que l’on peut attendre de la tomographie a` re´troprojection
elliptique par rapport a` l’e´chographie conventionnelle.
Si on fait l’hypothe`se que le milieu a une ce´le´rite´ constante c0 et que la fonction d’e´talement d’un
point -en anglais Point Spread Function PSF- est spatialement invariante, l’image ge´ne´re´e est la
convolution de l’objet initial avec la PSF. Cependant la PSF de´pend de la position spatiale.
Nous rappelons la solution ellipsoı¨dale e´le´mentaire (ou la fonction de Green ellipsoı¨dale) d’un
syste`me actif, puis e´tablissons la corre´lation avec la technique de formation de voies (Anderson
1993, Anderson & Morgan 1995) et enfin e´tendons l’analyse a` notre proce´dure de re´troprojection el-
liptique. Cette dernie`re a l’avantage d’offrir un haut pouvoir de re´solution et est facile a` imple´menter.
2.5.1 ”Analyse ellipsoı¨dale”
La projection de f (ou g) sur g (ou f ) s’e´crit :
〈f, g〉 = 〈f(x), g(x)〉 =
∫
f(x) · g(x) dx. (2.6)
Si g = u(x) est une surface arbitraire, alors 〈f, g〉 = 〈f(x), δ(x − u(x)) 〉 est la surface inte´gre´e
de f sur u. Le syste`me d’imagerie actif e´le´mentaire consiste en un point e´metteur e e´mettant une
impulsion, un point de re´flexion unique x, et un point re´cepteur r. Les diffe´rentes e´tapes aboutissant
a` la solution ellipsoı¨dale e´le´mentaire sont :
1. l’e´metteur localise´ en e e´met une onde sphe´rique de largeur de bande infinie (4πr)−1δ(r −
c0t),
2. l’onde arrive au point x au temps ‖e− x‖/c0. Le point de diffraction est suppose´ agir comme
une source secondaire (4π‖e−x‖)−1r−1δ (r − c0 (t− ‖e− x‖/c0)) (approximation de mono-
diffusion),
3. l’onde diffracte´e mesure´e en r est :
g(x, e, r, t) =
[







g(x, e, r, t) est la fonction de Green ellipsoı¨dale donnant la position de tous les points de re´flexion
possibles x qui auraient pu contribuer a` l’e´cho enregistre´ a` l’instant t pour une ge´ome´trie d’acquisi-
tion donne´e e et r. Par conse´quent la se´quence d’e´chos diffracte´s par l’objet compact O(x) est, dans
une hypothe`se de mono-diffusion :
s(e, r, t) = 〈 g(x, e, r, t), O(x)〉, (2.8)
qui correspond a` la projection de l’objet sur une surface ellipsoı¨dale de foyers e et r et de grand axe
c0t [voir Eq. 1.32 au chapitre 1].
2.5.2 ”Analyse ellipsoı¨dale” d’une barrette focalise´e
Pour une barrette focalise´e, lorsqu’un seul e´metteur est active´, le signal en re´ception est forme´e
en combinant les signaux s(e, r, t) enregistre´s en chacun des points r appartenant a` l’ouverture de
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re´cepteurs {r} active´s selon une loi de retard Γ (explicite´e plus loin Eq. (2.11)). Le signal Ix(t)




s (e, r,Γ(x, r, t)) dr, (2.9)
qui peut aussi eˆtre conside´re´ comme une image 3D, I(x, t) = Ix(t) en conside´rant toutes les posi-
tions x. Si l’on conside`re une e´mission e´tendue {e} (au lieu d’un seul e´metteur e), l’e´cho a` chaque
re´cepteur-point r sera la somme de tous ces e´chos duˆ a` chaque e´metteur-point. On de´finit t(e) le
retard a` l’e´mission. Ainsi, pour une ouverture continue focalise´e en e´mission et en re´ception en x,






s (e, r,Γ(x, r, t(e))) dedr. (2.10)
Cette relation de´crit la technique de focalisation dynamique continue. En pratique, on utilise une
technique d’imagerie a` focalisation synthe´tique en conside´rant des ouvertures d’e´metteurs et de
re´cepteurs discrets {e} = e1, · · · , en et {r} = r1, · · · , rm. On suppose l’ouverture a` l’e´mission
(respectivement en re´ception) centre´e au point ec (respectivement rc). Pour les syste`mes d’imagerie
que nous comparons (l’e´chographie et la tomographie de re´flexion), les ouvertures en e´mission et en
re´ception sont suppose´es centre´es au meˆme point ec. Les lois de retard pour une focalisation en x
sont :




‖ei − x‖ − ‖ec − x‖
c0
. (2.12)







s (ei, rj ,Γ(x, rj , t(ei))) . (2.13)
En e´chographie, le balayage line´aire est ge´ne´ralement utilise´ pour le sein. Un certain nombre
de transducteurs sont active´s selon une se´quence servant a` tracer une ligne de tir. Afin de former
une ligne de tir, plusieurs points de focalisation uniforme´ment espace´s sont conside´re´s (a` diffe´rentes
profondeurs). Puis le balayage s’effectue en acque´rant un e´le´ment supple´mentaire sur un bord de la
surface utile et en perdant un autre e´le´ment, sur le bord oppose´. Une image rectangulaire est alors
reconstruite employant plusieurs lignes de re´flectivite´.
Un syste`me d’imagerie permettant d’isoler temporellement et spatialement les impulsions e´mises
serait plus approprie´. Cette information permettrait une localisation des diffuseurs plus pre´cise ;
c’est le but de la technique de re´troprojection elliptique.
2.5.3 Re´troprojection elliptique
Lorsque l’ensemble des e´chos est enregistre´, il est possible de reconstruire une image (convention
de sommation d’Einstein sur les variables) :







16π2‖rf − x‖‖x− ef‖ 〉
= 〈 s(e = ef , r = rf , t), Π(e = ef , r = rf , x, t)〉,
(2.14)
ou` Π(ef , rf , x, t) est l’indicatrice de surface ellipsoı¨dale.
Ainsi, pour un voxel donne´, δ (ct− (‖ef − x‖/c0) + ‖x− rf‖/c0)) se´lectionne l’e´chantillon (e´cho)
s(e = ef , r = rf , t) correspondant indexe´ par t pour le sinogramme obtenu pour une ge´ome´trie
de reconstruction (ef , rf ) fixe´e. Cette technique permet de re´troprojeter les e´chos sur des surfaces
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ellipsoı¨dales Π(ef , rf , x, t). La re´troprojection peut eˆtre vue comme le produit de convolution des
indicatrices de surface ellipsoı¨dale Π(e, r, x, t) avec les projections (ellipsoı¨dales) de l’objet, pour
toutes les paires (e, r) possibles (convention de sommation d’Einstein sur les variables) :
I(x) = 〈s(e, r, t) ∗H(t), Π(e, r, x, t)〉 (2.15)







et Pf la distribution associe´e a` la valeur principale
de Cauchy 2.
2.6 Comparaison des reconstructions e´chographique et tomo-
graphique
L’objectif est de comparer la qualite´ des images e´chographiques et tomographiques. Afin de
de´montrer l’inte´reˆt de notre me´thode de reconstruction tomographique compare´e a` la technique
d’e´chographie, nous avons choisi d’ope´rer a` une fre´quence quatre fois plus basse en tomographie
qu’en e´chographie, nous mettant dans une situation de´favorable pour ce qui concerne la re´solution
d’image. Nous allons voir que meˆme dans ces conditions de´favorables la balance est en faveur de
la tomographie. Par ailleurs, ces fre´quences plus basses sont souhaitables en tomographie pour une
approche duale en re´flexion et en transmission. L’e´paisseur des tissus a` traverser e´tant alors impor-
tante, il est ne´cessaire de re´duire l’atte´nuation en baissant la fre´quence.
Pour l’e´chographie, nous mode´lisons une barrette line´aire multi-e´le´ments de 4 cm de longueur
et de fre´quence centrale 4 MHz (soit une longueur d’onde dans l’eau λ0 de 0.375 mm pour un ce´le´rite´
dans l’eau c0=1500 m/s) comportant 320 e´le´ments pie´zo-e´lectriques. Les e´le´ments pie´zo-e´lectriques
sont simule´s par des sources ponctuelles (qui jouent a` la fois le roˆle d’e´metteur et re´cepteur), es-
pace´s re´gulie`rement tous les 40
319
= 0.1254 mm≈ λ0
3
. Chaque source ponctuelle e´met une onde
cylindrique. Les graphes temporel et spectral de l’impulsion sont trace´s en Fig. 2.7.





































FIG. 2.7 – Onde cylindrique de 4 MHz utilise´e dans le code d’e´le´ments finis (formes incidentes
temporelle et fre´quentielle).
Chaque groupe actif (ouverture) est compose´ de 32 e´le´ments actifs soit une ouverture de 31 ×
0.1254 =3.89 mm, soit environ 10 λ0. La focalisation a` l’e´mission et a` la re´ception est re´alise´e via
formation de voies. Le balayage line´aire est constitue´ de 288 lignes de tir contenant chacune six
















on obtient H(t) = F−1(|S|) =
1
2pi2t2
. Pour eˆtre plus rigoureux, on emploie Pf la distribution associe´e a` la valeur
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points focaux situe´es a` 1.1 cm, 1.35 cm, 1.6 cm, 1.85 cm, 2.1 cm et 2.35 cm, offrant une dynamique
de 1 cm a` 2.45 cm. L’image e´chographique reconstruite [Fig. 2.8] est ge´ne´re´e en supposant que la
propagation est rectiligne et que la ce´le´rite´ moyenne des tissus est de 1540 m/s (afin de de´terminer
l’intensite´ de l’e´cho a` partir du temps de vol).
Pour la tomographie, on conside`re une antenne semi-circulaire de rayon 5 cm compose´e de 720
transducteurs (points sources) de fre´quence centrale 1 MHz (soit λ0=1.5 mm). Les e´le´ments sont
donc espace´s re´gulie`rement tous les 0.218 mm, soit environ λ0
7
. Pour chaque tir, le champ de pres-
sion diffracte´ est mesure´ sur une ouverture de 20o centre´e sur l’e´metteur (± 10o autour de l’e´metteur)
avec un pas de 0.25o, soit une re´ception re´alise´e sur 80 e´le´ments≈12 λ0, proche de l’ouverture no-
minale en e´chographie. L’image tomographique [Fig. 2.9] est reconstruite en utilisant l’algorithme
de re´troprojection elliptique.
Remarque : On peut noter que l’e´chographie ductale ope`re a` des fre´quences plus
e´leve´es (de 7 a` 13 MHz) par rapport a` l’e´chographie que nous simulons ici. De meˆme,
nous ne simulons pas une antenne de 3 MHz mais seulement de 1 MHz. Dans l’ide´al,
nous aurions du ope´rer pour les deux modalite´s a` des fre´quences quatre fois plus e´leve´es
(12 MHz pour l’e´chographie et 3 MHz pour la tomographie). L’utilisation de fre´quences
plus basses dans notre simulation est lie´e a` la contrainte d’un temps de calcul acceptable
(paragraphe 2.4.2) et surtout a` la validite´ de notre simulation du fait du phe´nome`ne de
dispersion nume´rique. La dispersion nume´rique est un de´faut nume´rique des codes de
propagation qui se traduit par la de´formation de la forme d’une impulsion lors de sa
propagation (voir annexe B paragraphe B.3). Si on veut limiter le phe´nome`ne de disper-
sion nume´rique, il est ne´cessaire de travailler avec un important nombre de points par
longueur d’onde (de 30 a` 40 points par longueur d’onde) et de re´aliser une propagation
sur un nombre de longueur d’onde raisonnable. Ainsi, pour la tomographie, nous avons
utilise´ 33 points par longueur d’onde et re´alise´ la propagation sur 72 longueurs d’onde.
Pour une tomographie a` 3 MHz, il aurait e´te´ ne´cessaire de re´aliser une simulation sur
216 longueurs d’onde !
L’image d’e´chographie ductale (ED) simule´e [Fig. 2.8] doit eˆtre compare´e au fantoˆme de la
figure 2.6 dont elle re´alise l’image. On peut observer que les principaux tissus (lobe, ligaments,
graisse et zone re´tro-ae´rolaire) sont correctement image´s. L’image ED re´ve`le quelques limites de
l’e´chographie classique. La zone re´tro-ae´rolaire, zone strate´gique sensible au cancer, pre´sente des
arte´facts (des e´chos parasites). Les bords de la le´sion, de premie`re importance d’un point de vue
se´miologique, sont mal image´s quand ils sont paralle`les a` l’axe de la sonde. De plus, la texture des
tissus est spatialement filtre´e passe-bas et son rendu est non isotrope (re´solution late´rale moins bonne
que la re´solution axiale).
A l’oppose´, l’image tomographique ductale (TD) [Fig. 2.9] re´ve`le un speckle isotrope diffe´rent.
Ces diffe´rentes distributions de speckle limitent la re´solution late´rale des images ED en comparai-
son des images TD. On peut qualitativement appre´cier la pre´sence des inclusions de graisse (non
de´tecte´es par l’e´chographie) et la qualite´ du rendu de la zone re´tro-ae´rolaire. Les bords de la le´sion
sont bien de´limite´s alors que la fre´quence centrale des signaux tomographiques est quatre fois plus
petite que celles des signaux e´chographiques et que l’ouverture nominale utilise´e est du meˆme ordre
(environ 12λ0 en tomographie, 10λ0 en e´chographie). Dans les deux cas, les canaux ne sont pas
visibles, puisque le contraste d’impe´dance est faible.
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FIG. 2.8 – Reconstruction e´chographique (4 MHz), balayage line´aire.
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4 Inclusions de graisse 
FIG. 2.9 – Reconstruction tomographique (1 MHz).
2.7 Les limites du fantoˆme nume´rique anatomique 2D
Les simplifications des structures re´elles des tissus limitent la validite´ des simulations de pro-
pagation dans les fantoˆmes anatomiques de sein 2D pre´sente´es ici. On peut rencontrer des limites
similaires dans les simulations de propagation a` travers le mode`le bidimensionnel de sein (Manry &
Broschat 1996) ou a` travers la paroi abdominale (Mast et al 1997).
Premie`rement, bien qu’une attention particulie`re a e´te´ donne´e aux valeurs de ce´le´rite´ et d’impe´dance
afin qu’elles soient repre´sentatives des tissus, le mode`le est limite´ par l’incapacite´ a` mode´liser les
de´tails microscopiques d’un milieu biologique, la texture re´elle des tissus. Aucune information his-
tologique ni aucune information me´canique n’a e´te´ utilise´e, excepte´ pour l’infiltration ductale dont
la longueur de corre´lation est e´gale a` la taille des diame`tres moyens des diffuseurs de 30 µm de
carcinomes de souris e´tudie´s par Oelze & O’Brien (2004). Par conse´quent, une analyse de l’image
tomographique obtenue, base´e sur la caracte´risation de la microstructure des tissus, n’aurait aucun
sens. De la meˆme fac¸on, le speckle re´sultant du milieu ale´atoire des tissus simule´s doit eˆtre diffe´rent
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du speckle qui proviendrait des diffuseurs re´els. En raison du manque d’information sur la micro-
structure des tissus biologiques, nous sommes dans l’incapacite´ de mesurer qualitativement la qualite´
d’un syste`me ultrasonore du point de vue de l’utilisateur final (anatomo-pathologistes, se´nologues).
Ceci souligne la ne´cessite´ d’une recherche reliant les domaines histologique et acoustique.
Une seconde limite de notre mode`le de tissus est l’absence d’absorption. Pour un sujet sain, l’atte´nua-
tion e´tant e´galise´e par TGC (temps-gain-compensation), l’absence du phe´nome`ne d’atte´nuation peut
eˆtre justifie´e. Pour les cas pathologiques ou` l’e´valuation de la malignite´ d’une le´sion est de premie`re
importance, le phe´nome`ne d’atte´nuation ne peut eˆtre ne´glige´ et le mode`le nume´rique que nous pro-
posons n’est pas adapte´.
Enfin, des simulations bidimensionnelles ont e´te´ re´alise´es alors que la propagation ultrasonore dans
les milieux re´els s’effectue en trois dimensions. Pour une simulation tomographique e´quivalente tri-
dimensionnelle, une grille de 2400 × 2400 × 1200 pixels (∆x = 0.045 mm, 10.8 cm × 10.8 cm ×
5.4 cm) aurait duˆ eˆtre utilise´e. Le temps de calcul pour un tir serait au moins de 4800 heures ou 200
jours (2 heures× 2400 pixels). Bien que la paralle´lisation du code d’e´le´ments finis re´duise les temps
de calcul, les ressources informatiques disponibles limitent la pre´sente simulation a` un mode`le 2D.
Malgre´ les limites de notre mode`le, l’image e´chographique simule´e [Fig. 2.8] est ressemblante
a` une image e´chographique re´elle [Fig. 2.3]. Le mode`le de tissu employe´ semble suffisant pour re-
produire les principaux effets de re´fraction et de diffraction que l’on doit prendre en compte dans les
techniques de construction d’image.
2.8 Conclusion
Nous avons pre´sente´ un mode`le acoustique nume´rique 2D de sein. Les principales qualite´s
de ce fantoˆme sont la prise en compte des de´tails de l’ordre du sub-millime`tre ainsi que des ca-
racte´ristiques ultrasonores re´alistes des diffe´rents types de tissus constituant le sein (lobe, tissus
conjonctifs, graisse, muscle) en terme de cartes de ce´le´rite´ et d’impe´dance. Cependant, des mode´lisa-
tions pre´cises ne´cessiteraient des simulations tridimensionnelles prenant en compte l’absorption et
une description microscopique des tissus.
Ce fantoˆme constitue un outil informatique pre´cieux pour l’e´valuation des techniques d’imagerie
ultrasonore. Nous avons montre´ qu’il est possible de ge´ne´rer des images ultrasonores simule´es
re´alistes. Ce fantoˆme de sein nous a permis de simuler une image e´chographique ductale, en uti-
lisant une barrette line´aire de 4 MHz, qui est semblable a` une imagerie e´chographique ductale re´elle.
L’image e´chographique simule´e a e´te´ compare´e a` l’image tomographique. Dans ce dernier cas, des
ondes cylindriques de 1 MHz sont e´mises et mesure´es par des transducteurs ponctuels uniforme´ment
distribue´s sur une antenne semi-circulaire. Une comparaison qualitative de ces images re´ve`le la
supe´riorite´ de l’image tomographique a` la fois en terme de contraste et de re´solution.
Par ailleurs, nous espe´rons que ce mode`le de sein permettra une meilleure compre´hension de la
composition et de la structure du sein et son interaction avec les ultrasons (Hinkelman et al 1995,
Manry & Broschat 1996). Une meilleure compre´hension de ces interactions permettra d’ame´liorer la
conception des futurs e´quipements et le de´veloppement des techniques de caracte´risation de tissus.






Dans cette partie, nous nous inte´ressons a` l’imagerie quantitative pour les parame`tres de ce´le´rite´,
d’absorption et d’impe´dance, qui permettent de caracte´riser les diffe´rents types de tissus constituant
le sein. On peut citer a` titre d’exemple les travaux de Foster et al (1984) qui ont re´alise´ des mesures
ultrasonores en double transmission sur des e´chantillons de tissus mammaires humains (Fig. 2.10).
L’e´chantillon e´tait place´ entre un re´flecteur et une membrane de mylar, un transducteur focalise´ de
13 MHz est utilise´ afin de mesurer le signal re´fle´chi par le re´flecteur atte´nue´ ou retarde´ a` travers
l’e´chantillon. Des re´sultats in vitro obtenus sugge`rent qu’une bonne caracte´risation des tissus peut
eˆtre obtenue en utilisant trois parame`tres : la re´flectivite´, l’atte´nuation et la ce´le´rite´. La figure 2.11
re´sume ses re´sultats :
FIG. 2.10 – Principe des mesures ultra-
sonores en double transmission sur des
e´chantillons de tissus humains du sein (Fos-
ter et al 1984).
FIG. 2.11 – Re´sultats sur 17 re´gions e´tudie´es sur
9 e´chantillons de tissus obtenus par Foster et al
(1984).
Ainsi, les mesures in vivo ou in vitro de la ce´le´rite´ et de l’atte´nuation faites depuis une quaran-
taine d’anne´es montrent que des corre´lations avec la pathologie, significatives me´dicalement parlant,
ont pu eˆtre e´tablies (McDaniel 1977, Fry et al 1979, Greenleaf & Bahn 1981, Kuc 1980, Maklad et
al 1984, Landini et al 1985, Richter 1995). Un syste`me d’imagerie permettant de diffe´rencier les
ce´le´rite´s et les atte´nuations des tissus pourrait donc jouer un roˆle fondamental dans les me´thodes
de de´tection et de caracte´risation tissulaire. Afin d’ame´liorer cette diffe´rentiation tissulaire par-
fois insuffisante (Greenleaf & Bahn 1981), certains auteurs combinent a` ces deux parame`tres la
mesure de texture (Greenleaf & Bahn 1981), le coefficient de re´flectivite´ (Foster 1984), ou en-
core l’e´lasticite´ (projet CARISMA -Computer Assisted Reconstructive Imaging by Sonographic and
Mechano-Elastic Analysis- Krueger 1998).
Pour les parame`tres de ce´le´rite´ et d’absorption, on utilisera des me´thodes tomographiques en
transmission et pour le parame`tre d’impe´dance, une me´thode d’optimisation couple´e a` la tomogra-
phie ”qualitative” d’impe´dance.
Les me´thodes propose´es dans cette partie ont e´te´ e´labore´es pour des objets simples : inclusions ho-
moge`nes dans une matrice homoge`ne. Par conse´quent, dans leur e´tat actuel, certaines me´thodes ne
sont pas applicables au sein qui posse`de une structure plus complexe que les objets simples e´tudie´s.




Tomographie de ce´le´rite´ par la
technique de ”layer stripping”
Nous pre´sentons une technique de type layer stripping permettant de reconstruire par tomo-
graphie de rayons droits le parame`tre de ce´le´rite´. Cette technique est couramment utilise´e dans
le domaine de la sismique-re´flexion en ge´ophysique (Yagle 1982, Yagle & Raadhakrishran 1992)
et consiste a` reconstruire le milieu a` imager par couche successive, des couches externes vers les
couches internes, d’ou` le nom layer stripping. Il s’agit ge´ne´ralement de reconstruire les parame`tres
d’impe´dance et de ce´le´rite´ graˆce a` des donne´es acquises en re´flexion. Les effets de la re´ponse des
diffe´rentes interfaces de la portion reconstruite sont directement incorpore´s a` la re´ponse de l’in-
terface (plus profonde) a` reconstruire. L’avantage de cette technique est de prendre en compte la
diffraction et les effets de re´flexions multiples.
L’algorithme de type layer stripping que nous employons ici diffe`re des me´thodes de layer strip-
ping classiques : nous travaillons en transmission et faisons l’hypothe`se que la propagation se fait
en rayons droits entre chaque couple e´metteur/re´cepteur. La diffraction et les re´flexions multiples
ne seront donc pas pris en compte. Le principe reste identique : a` partir des temps de vol entre les
transducteurs e´metteurs et re´cepteurs, les trajets e´tant suppose´s rectilignes, la carte de ce´le´rite´ du
milieu est reconstruite, pas a` pas, des couches externes vers les couches internes.
Cette technique a e´te´ de´veloppe´e lors de la the`se de R. Ferrie`re au LMA (Ferrie`re 2003) et a fait
l’objet de deux articles : Ferrie`re et al 2003, Mensah & Ferrie`re 2004. L’objectif de ce chapitre est
de tester la me´thode de reconstruction sur des objets acade´miques a` partir de simulation nume´rique
de la propagation des ondes acoustiques. Nous comparons les re´sultats qu’elle donne a` ceux que
l’on obtient avec une technique classique ”fan beam” (ge´ome´trie d’acquisition en e´ventail). Notre
technique permet de cumuler quantitatif et re´solution.
3.1 La technique de layer stripping
3.1.1 Principe de la technique layer stripping
Nous rappelons le principe de la technique de layer stripping e´labore´ lors de la the`se de Ferrie`re
au LMA (Ferrie`re 2003, chapitre 7, pp. 77-82).
On conside`re une antenne circulaire comportant une distribution uniforme de transducteurs. La
me´thode consiste a` calculer la ce´le´rite´ d’une couche en fonction de la ce´le´rite´ des couches qui lui
sont externes. Le maillage du domaine a` ge´ome´trie circulaire est construit a` partir de cellules (penta-
gones) formant des couches concentriques. La taille et la distribution des cellules de´pendent du
nombre N de transducteurs uniforme´ment re´partis sur le cercle d’acquisition tous les ∆θ = 360
o
N et
de l’angle κ∆θ a` partir duquel les donne´es sont acquises en transmission. Le maillage concentrique
se compose alors de Nl = N2 −κ+1 couches, chaque couche se compose de N cellules (Figure 3.1).
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FIG. 3.1 – Maillage du domaine a` ge´ome´trie circulaire. Les N transducteurs sont e´quire´partis tous
les ∆θ = 360
o
N . Les donne´es sont acquises a` partir de l’angle κ∆θ.
Notons M(i, j) la cellule situe´e dans la couche i a` la position angulaire [(j − 1)∆θ, j∆θ] avec
(i = 1...Nl) et (j = 1...N). Le transducteur localise´ a` la position (i − 1)∆θ est note´ D(i).
Γ(n,m) est le rayon reliant l’e´metteur D(n) au re´cepteur D(m). l(i, j, n,m) est la longueur du
rayon Γ(n,m) dans la cellule M(i, j) :




Enfin, on de´finit Ωi,j l’ensemble des rayons Γ qui coupent la meˆme cellule M(i, j) :
Ωi,j = {(n,m)|Γ(n,m) ∩M(i, j) 6= ∅} − {(n,m)|q > i,Γ(n,m) ∩M(q, ·) 6= ∅} (3.2)
FIG. 3.2 – Estimation de la ce´le´rite´ d’une maille.
On suppose que la ce´le´rite´ dans les cellules des couches l < i est connue, la ce´le´rite´ de la cellule
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ou` c(n,m) est la ce´le´rite´ moyenne, estime´e a` partir des temps de vol, le long du rayon Γ(n,m) et
corrige´e par les estimations des ce´le´rite´s (de´ja` effectue´es) des cellules externes.
3.1.2 Proce´dure de reconstruction et influence du maillage : e´tude analytique
pour un objet simple (inclusions homoge`nes dans un milieu homoge`ne)
Afin d’e´valuer les performances de cette technique nous nous plac¸ons dans un cas ide´al : nous
reconstruisons un objet acade´mique (Fig. 3.3), de meˆme type que celui pre´sente´ au chapitre 1 para-
graphe 1.5, a` partir de temps de vol obtenus par une me´thode approche´e analytique. Les temps de
vol analytiques sont calcule´s a` partir de la carte de ce´le´rite´ de l’objet en supposant que la propaga-
tion se fait en rayons droits. Cet objet, immerge´ dans de l’eau (c0=1500 m/s, ρ0=1000 kg/m3), est
un cylindre de ce´le´rite´ 1470 m/s contenant quatre cavite´s de ce´le´rite´ 1650 m/s de rayons variables,
re´parties le long d’une spirale. Le diame`tre du cylindre externe est d = 13.3 mm et les diame`tres des
cavite´s sont d1 = d/5 ≈ 4λ, d2 = d/10 ≈ 2λ, d3 = d/20 ≈ λ et d4 = d/40 ≈ λ2 .
La figure 3.4 repre´sente les ce´le´rite´s moyennes (obtenues a` partir des temps de vol analytiques) sur
chaque rayon reliant l’e´metteur situe´ en (x = 0.64 mm, y = 8 mm) et les 359 re´cepteurs de l’an-
tenne. La ce´le´rite´ inte´gre´e pour le trajet de l’onde dans l’eau est retranche´e.
Nous pouvons alors utiliser deux techniques :
– la technique de layer stripping seule,
– une technique adapte´e a` un objet pre´sentant une matrice avec des inclusions (de ce´le´rite´s va-
riables ou non) : la proce´dure consiste a` localiser les inclusions puis a` de´terminer leur ce´le´rite´

















FIG. 3.3 – Carte de ce´le´rite´. Matrice : c1 =
1470 m/s, inclusions : c2 = 1650 m/s.






















FIG. 3.4 – Ce´le´rite´s moyennes obtenues a` par-
tir des temps de vol analytiques, le trajet de
l’onde dans l’eau e´tant retranche´.
Afin d’e´tudier l’influence du maillage, nous effectuons les reconstructions avec un nombre va-
riable de transducteurs. L’antenne est donc compose´e successivement de 60, 120 et 360 transducteurs
e´quire´partis sur un cercle de rayon Rmes = 7.36 mm. L’angle a` partir duquel les donne´es sont ac-
quises en transmission est κ∆θ (Fig. 3.1 et tableau 3.1).
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TAB. 3.1 – Angle a` partir duquel les donne´es sont acquises en fonction du nombre de transducteurs.
Nombre de transducteurs ∆θ κ κ∆θ
60 6o 5 30o
120 3o 11 33o
360 1o 33 33o
Technique de layer stripping seule
Les reconstructions (Fig. 3.5, 3.6 et 3.7) ne permettent pas de localiser les inclusions (dont la
ce´le´rite´ est de plus sous-estime´e < 1600 m/s). Il semble que, la localisation des inclusions au niveau
des couches externes e´tant mauvaise (e´talement des inclusions), l’erreur se propage des couches
externes vers les couches internes. Ferrie`re (the`se 2003) a introduit une me´thode s’effectuant en
deux e´tapes et favorable aux objets posse´dant un milieu homoge`ne (matrice) dans lequel se trouve
des inclusions.
Technique de layer stripping ame´liore´e : localisation des inclusions suivi de la technique de
layer stripping
Le rayon de l’objet e´tant suppose´ connu, on impose la ce´le´rite´ des premie`res couches a` celle du
milieu hoˆte (l’eau). La reconstruction s’effectue en deux e´tapes (the`se Ferrie`re 2003) :
Premie`re e´tape : de´termination des temps de vol lors d’un premier balayage suivant une configura-
tion d’acquisition conique (Fig. 3.1). La Fig. 3.4 repre´sente les ce´le´rite´s moyennes obtenues de fac¸on
analytique pour un e´metteur situe´ en (x = 0.64 mm, y = 8 mm), le trajet dans l’eau e´tant retranche´.
Graˆce a` diffe´rents profils du meˆme type, on fixe la ce´le´rite´ de la matrice a` c1=1470 m/s. Pour chaque
couple e´metteur / re´cepteur (D(n) / D(m)), si la ce´le´rite´ moyenne (estime´e) est e´gale c1 ± ǫ (ǫ
petit), les cellules traverse´es par le rayon Γ(n,m) prennent la valeur c1, sinon les cellules prennent
une valeur cD a` de´terminer. Le re´sultat est une carte binaire (Fig. 3.8(a)) de ce´le´rite´ distinguant la
matrice de ce´le´rite´ c1 et toute inclusion de ce´le´rite´ autre a` de´terminer cD.
Deuxie`me e´tape : la technique de Layer Stripping de´termine les ce´le´rite´s des inclusions (Fig. 3.8(b)).
La configuration des transducteurs est repre´sente´e Fig. 3.2.
Les reconstructions -Fig. 3.8, 3.9 et 3.10- pour les diffe´rents maillages montrent que plus le
maillage est dense plus les inclusions sont finement de´limite´es. Par conse´quent, par la suite, nous
choisirons de travailler avec 360 transducteurs.
Notons que la tre`s bonne qualite´ de la reconstruction obtenue Fig. 3.10 est partiellement due au
fait que proble`me direct et proble`me inverse font appel a` la meˆme the´orie approche´e de propaga-
tion en rayons droits. C’est ce qu’on appelle le ”crime inverse”. Nous allons maintenant sortir de ce
”crime” en proce´dant a` des simulations de la propagation des ultrasons (re´solution du proble`me di-
rect par une me´thode d’e´le´ments finis). Cette me´thode d’e´le´ments finis permet de prendre en compte
le phe´nome`ne de diffraction multiple. Auparavant, nous pre´sentons rapidement le principe de la to-
mographie ”fan beam” de rayons droits afin de pouvoir comparer les reconstructions des donne´es
simule´es pour les deux me´thodes (fan beam et layer stripping).
Remarque : Nous avons pense´ utiliser une solution alternative a` la premie`re e´tape
(localisation de la matrice et des inclusions) : la tomographie de re´troprojection ellip-
tique filtre´e pre´sente´e au chapitre 1. La tomographie de re´flectivite´ permettrait d’obtenir
une image avec une bonne re´solution et de de´limiter correctement les contours des in-
clusions. Ne´anmoins cette technique est plus lourde a` mettre en oeuvre, puisque cela
ne´cessite le traitement de l’image de re´flectivite´ afin d’en extraire les contours de l’ob-
jet reconstruit. De plus, on risque parfois de faire de fausses estimations de ce´le´rite´. En





















































FIG. 3.7 – Maillage et carte de ce´le´rite´ obtenue via la technique de Layer Stripping avec 360 trans-
ducteurs.
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effet, pour qu’une inclusion soit de´tecte´e par temps de vol, il faut qu’elle pre´sente un
contraste de ce´le´rite´ suffisant et/ou soit de taille assez importante. Si ce n’est pas le cas,
l’inclusion est soit transparente, soit partiellement de´tecte´e par temps de vol (comme
on pourra le voir dans les fantoˆmes nume´riques pre´sente´s par la suite). Dans ce dernier
cas (inclusion de´tecte´e partiellement par temps de vol), si on utilise comme premie`re
e´tape la tomographie de re´flectivite´, la taille de l’inclusion sera exacte mais la ce´le´rite´
obtenue par layer stripping sera sous-estime´e. Il est pre´fe´rable d’utiliser une de´tection
des inclusions en utilisant les temps de vol : l’inclusion sera de´tecte´e avec une taille
errone´e -plus petite- mais l’estimation de la ce´le´rite´ sera bien meilleure.
(a) Premier balayage pour de´terminer la ce´le´rite´ moyenne
de la matrice.
(b) Technique de layer stripping afin de de´terminer la
ce´le´rite´ des inclusions
FIG. 3.8 – Reconstruction de la ce´le´rite´ avec 60 transducteurs.
FIG. 3.9 – Reconstruction de la ce´le´rite´ avec
120 transducteurs.
FIG. 3.10 – Reconstruction de la ce´le´rite´ avec
360 transducteurs.
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3.2 Tomographie ”fan beam” de rayons droits standard
En tomographie de transmission, il est fre´quent que la reconstruction soit re´alise´e a` partir de
donne´es acquises avec une ge´ome´trie en e´ventail (Fig. 3.11) graˆce a` un algorithme de tomographie
fan beam. Il s’agit donc de traiter des projections en e´ventail, l’inte´gration du parame`tre e´tudie´ e´tant
faite le long de rayons droits (rayons entre chaque couple e´metteur-re´cepteur) formant un coˆne ou
un e´ventail ayant pour sommet la position de l’e´metteur.
L’algorithme de tomographie fan beam est aussi appele´ ”algorithme de re´troprojection des projec-
tions filtre´es et ponde´re´es”, car l’algorithme est base´ sur le re´arrangement pre´alable des donne´es ac-
quises en ge´ome´trie en e´ventail avant l’utilisation du classique algorithme de re´troprojection des pro-
jections filtre´es (adapte´ aux configurations en paralle`le). L’algorithme que nous avons imple´mente´






FIG. 3.11 – Ge´ome´trie d’acquisition. Les donne´es sont acquises en transmission avec une ge´ome´trie
en e´ventail.
3.3 Etude sur des fantoˆmes nume´riques simples (inclusions ho-
moge`nes dans un milieu homoge`ne)
On simule la propagation des ondes acoustiques a` travers divers fantoˆmes nume´riques 2D graˆce
a` un code de propagation de´crit annexe B.1.1. Les fantoˆmes nume´riques sont des objets simples :
inclusions homoge`nes dans un milieu homoge`ne. L’expe´rience est mene´e sur une grille de 1000 ×
1000 e´le´ments (∆x = 0.016 mm, 1.6 cm× 1.6 cm). L’antenne est compose´e de 360 transducteurs
e´quire´partis de fre´quence centrale 2.5 MHz (λ =0.6 mm) sur un cercle de rayon Rmes =7.36 mm.
L’angle a` partir duquel les donne´es sont acquises en transmission est κ∆θ = 33o. Pour chaque po-
sition de l’e´metteur, la propagation des ondes est simule´e et le champ total est mesure´ par tous les
transducteurs (points de mesure ponctuels) de l’antenne. A partir des signaux simule´s, nous extra-
yons les temps de vol en utilisant le premier passage par ze´ro. Le centre de l’objet correspond au
centre de l’antenne circulaire.
Pour la technique de layer stripping ame´liore´e (via localisation des inclusions avec un premier ba-
layage suivant une ge´ome´trie d’acquisition conique), le diame`tre exte´rieur de l’objet e´tant suppose´
connu, on prend la ce´le´rite´ des premie`res couches du maillage e´gale a` celle du milieu hoˆte (l’eau).
La ce´le´rite´ de la matrice (homoge`ne) est fixe´e graˆce aux ce´le´rite´s inte´gre´es obtenues a` partir des
signaux simule´s.
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3.3.1 Fantoˆme acade´mique a` inclusions de nature identique et de tailles diffe´-
rentes
Le fantoˆme est un objet fluide, immerge´ dans l’eau (c0=1500 m/s, ρ=1000 kg/m3), de ce´le´rite´ c1
et de densite´ ρ1 contenant quatre cavite´s de ce´le´rite´ c2 et de densite´ ρ2 de rayons variables, re´parties
le long d’une spirale, identiques a` celles de´crites au paragraphe 3.1.2 : d1 = 4λ, d2 = 2λ, d3 = λ
et d4 = λ2 . Afin d’e´tudier la de´tection et la de´termination de la taille des inclusions, nous e´tudions
deux objets dont les parame`tres sont re´sume´s au tableau 3.2. L’objet 1 est le meˆme que celui de´crit
au paragraphe 3.1.2.
TAB. 3.2 – Proprie´te´s acoustiques
Matrice Inclusions
Ce´le´rite´ Densite´ Ce´le´rite´ Densite´
(m/s) (kg/m3) (m/s) (kg/m3)
Objet 1 1470 950 1650 1040
Objet 2 1650 1040 1500 1000
Pour obtenir la ce´le´rite´ inte´gre´e sur chaque rayon (reliant l’e´metteur et le re´cepteur), on de´tecte
les temps de vol par premier passage a` ze´ro du signal total τt (simulation avec objet) et du signal
incident τi (simulation sans objet). La ce´le´rite´ inte´gre´e est e´gale a` ceau · τi
τt
.
Objet 1 : inclusions de ce´le´rite´ plus importante que la matrice (c0=1500 m/s, c1=1470 m/s
et c2=1650 m/s)
La carte de ce´le´rite´ de l’objet est repre´sente´e figure 3.12(a). Comme nous avons pu le voir avec
l’e´tude du cas analytique, la reconstruction Fig. 3.12(d) utilisant la technique de layer stripping
seule ne donne pas un re´sultat satisfaisant.
Les figures 3.12(e) et 3.12(f) repre´sentent les reconstructions obtenues par la technique de layer
stripping ame´liore´e (avec un premier balayage suivant une ge´ome´trie d’acquisition conique) et par
la tomographie fan beam de rayons droits standard.
Pour la technique de layer stripping, graˆce aux ce´le´rite´s inte´gre´es obtenues a` partir des signaux
simule´s, la ce´le´rite´ de la matrice est fixe´e a` c1=1470 m/s (Fig. 3.12(c)). La technique permet de
de´tecter des objets de taille de l’ordre de deux fois la longueur d’onde. Les diame`tres des deux plus
grandes inclusions (d1 = 4λ et d2 = 2λ) sont sure´value´s. L’estimation moyenne de la ce´le´rite´ de ces
deux inclusions est 1601 m/s avec un e´cart type de 1.81%, soit ± 29 m/s (valeur re´elle : 1650 m/s).
Pour la tomographie fan beam, les contours des deux plus grandes inclusions sont flous et l’inclu-
sion de diame`tre λ est tout juste de´tecte´e. L’estimation moyenne de la ce´le´rite´ des deux plus grandes
inclusions est 1594 m/s avec un e´cart type de 1.32%, soit ± 21 m/s.
Pour ce type d’objet, la satisfaction des re´sultats pour les deux techniques est e´quivalente.


















(a) Carte de ce´le´rite´ de l’objet 1. Matrice : c1=1470 m/s,















(b) Sinogramme pour un e´metteur situe´ en
(x = 0.64 mm, y = 8 mm) et de´tection des
temps de vol par premier passage par ze´ro (en
rouge).






















(c) Comparaison des ce´le´rite´s inte´gre´es obtenues analy-
tiquement (en rouge) et a` partir des signaux simule´s (en



















(d) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ en utilisant la


















(e) Reconstruction layer stripping via localisation



















(f) Reconstruction fan beam de rayons droits.
FIG. 3.12 – Objet 1 : c0=1500 m/s, c1=1470 m/s et c2=1650 m/s.














(a) Carte de ce´le´rite´ de l’objet 2. Matrice : c1=1650 m/s,















(b) Sinogramme pour un e´metteur situe´ en
(x = 0.64 mm, y = 8 mm) et de´tection des
temps de vol par premier passage par ze´ro (en
rouge).


















(c) Comparaison des ce´le´rite´s inte´gre´es obtenues analy-
tiquement (en rouge) et a` partir des signaux simule´s (en















(d) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ en utilisant la














(e) Reconstruction layer stripping via localisation des in-















(f) Reconstruction fan beam de rayons droits.
FIG. 3.13 – Objet 2 : c0=1500 m/s, c1=1650 m/s et c2=1500 m/s.
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Objet 2 : inclusions de ce´le´rite´ plus faible que la matrice (c0=1500 m/s, c1=1650 m/s et
c2=1500 m/s)
La carte de ce´le´rite´ de l’objet est repre´sente´e figure 3.13(a). Les figures 3.13(e) et 3.13(f) montrent
les reconstructions obtenues par la technique de layer stripping ame´liore´e et par la tomographie fan
beam de rayons droits standard. Les deux me´thodes permettent de de´tecter l’inclusion de diame`tre
λ et de discriminer la taille des deux plus grandes inclusions de diame`tre 4λ et 2λ. L’estimation de
la ce´le´rite´ moyenne pour les deux plus grandes inclusions est donne´e au tableau 3.3 (valeur de la
ce´le´rite´ re´elle : 1500 m/s).
Pour ce type d’objet, la comparaison des deux me´thodes est favorable a` la technique de layer strip-
ping pour laquelle l’estimation de la ce´le´rite´ est meilleure. En effet, pour l’inclusion de diame`tre 4λ,
l’e´cart type pour la technique de layer stripping est deux fois plus petit que pour la tomographie fan
beam.
TAB. 3.3 – Estimation de la ce´le´rite´ moyenne des inclusions de diame`tre 4λ et 2λ
Ce´le´rite´ moyenne estime´e Ce´le´rite´ moyenne estime´e
par la technique de layer stripping par la reconstruction fan beam
Inclusion de 1534 m/s 1540 m/s
diame`tre d1=4λ σ=1.95%, soit ± 30 m/s σ=4.02%, soit ± 62 m/s
Inclusion de 1566 m/s 1557 m/s
diame`tre d2=2λ σ=0.64%, soit ± 10 m/s σ=1.87%, soit ± 29 m/s
3.3.2 Fantoˆme acade´mique a` inclusions de ce´le´rite´s diffe´rentes et de taille
identique
L’objet est un cylindre de diame`tre d = 13.3 mm dont la ce´le´rite´ de la matrice est de 1650 m/s.
L’objet pre´sente trois inclusions de diame`tre identique d/5 ≈ 4λ de ce´le´rite´ 1600, 1550 et 1500 m/s
(Fig. 3.14(a)). On se place dans un cadre de travail ou` le diame`tre des inclusions de l’ordre de 4λ est
bien reconstruit comme on a pu le voir au paragraphe pre´ce´dent 3.3.1.
Les figures 3.14(b) et 3.14(c) repre´sentent les reconstructions obtenues par les me´thodes de layer
stripping ame´liore´e et de fan beam. L’estimation de la ce´le´rite´ moyenne pour chaque inclusion et
chaque me´thode de reconstruction est donne´e au tableau 3.4.
On peut noter que seul la technique de layer stripping permet de de´tecter l’inclusion ayant le contraste
de ce´le´rite´ le plus faible (e´gal a` 50 m/s). Le diame`tre de l’inclusion est sous-estime´ mais l’estimation
de la ce´le´rite´ par la technique de layer stripping est satisfaisante. La tomographie fan beam permet
de de´tecter tout juste cette inclusion.
Pour ce type d’objet, la me´thode de layer stripping ame´liore´e est plus performante que la me´thode
fan beam standard.
TAB. 3.4 – Estimation de la ce´le´rite´ moyenne pour les trois inclusions
Ce´le´rite´ moyenne estime´e Ce´le´rite´ moyenne estime´e
par la technique de layer stripping par la reconstruction fan beam
Inclusion de 1595 m/s 1589 m/s
ce´le´rite´ 1600 m/s σ=0.87%, soit ± 14 m/s σ=1.07%, soit ± 17 m/s
Inclusion de 1553 m/s 1534 m/s
ce´le´rite´ 1550 m/s σ=1.28%, soit ± 20 m/s σ=1.69%, soit ± 26 m/s
Inclusion de 1516 m/s -
ce´le´rite´ 1500 m/s σ=1.52%, soit ± 23 m/s -















(a) Carte de ce´le´rite´. Matrice : c1=1650 m/s, inclusions :















(b) Reconstruction layer stripping avec un 1er balayage















(c) Reconstruction fan beam de rayons droits.
FIG. 3.14 – Objet ayant des inclusions de ce´le´rite´s diffe´rentes.
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3.3.3 Etude sur des cas particuliers
En pratique, le sein est compose´ de 90% de graisse. La ce´le´rite´ de la graisse e´tant proche de 1470
m/s, une mode´lisation simpliste du sein est une matrice de ce´le´rite´ 1470 m/s comportant des inclu-
sions de ce´le´rite´s plus e´leve´es. Nous travaillons donc par la suite avec des objets dont les matrices
ont une ce´le´rite´ moyenne de 1470 m/s.
Afin de tester les limites de notre me´thode et de nous placer dans un cadre plus re´aliste, nous e´tudions
un objet inhomoge`ne ale´atoire et un objet mode´lisant une fine couche de peau.
Fantoˆme ale´atoire
Nous nous inte´ressons a` pre´sent a` un objet ale´atoire dont la carte de ce´le´rite´ est repre´sente´e figure
3.15(a). La matrice de l’objet posse`de une ce´le´rite´ moyenne de 1470 m/s avec un e´cart type de 2%,
soit ± 29 m/s. Les inclusions ont les meˆmes dimensions et positions qu’au paragraphe 3.3.1 et ont
une ce´le´rite´ moyenne de 1650 m/s avec un e´cart type de 0.5%, soit ± 8 m/s. Les proprie´te´s acous-
tiques de l’objet ale´atoire sont re´sume´es au tableau 3.5. La de´tection des temps de vol par premier
passage a` ze´ro (Fig. 3.15(b)) est tre`s similaire a` celle effectue´e avec l’objet non ale´atoire au para-
graphe 3.3.1 (Fig. 3.12(b)). Par conse´quent, les reconstructions de la carte de ce´le´rite´ Fig. 3.15(d) et
(e) sont elles aussi quasiment identiques a` celle de l’objet non ale´atoire Fig. 3.12(e) et (f).
Pour les deux me´thodes de reconstruction, on discrimine l’inclusion de diame`tre 2λ. Pour la tech-
nique de layer stripping, l’estimation de la ce´le´rite´ moyenne pour les deux inclusions est de 1604
m/s avec un e´cart type de 1.93%, soit ± 31 m/s (valeur re´elle 1650 m/s). Pour la tomographie fan
beam de rayons droits, la ce´le´rite´ moyenne des deux inclusions est de 1593 m/s avec un e´cart type
de 1.19%, soit ± 19 m/s.
TAB. 3.5 – Proprie´te´s acoustiques
Milieu ale´atoire
Milieu Ce´le´rite´ moyenne Densite´ moyenne Ecart type Longueur de corre´lation
(m/s) (kg/m3) (%) (mm)
Eau 1500 1000 - -
Matrice 1470 950 2 0.21
Inclusions 1650 1040 0.5 0.03


































(b) Sinogramme pour un e´metteur situe´ en
(x = 0.64 mm, y = 8 mm) et de´tection des
temps de vol par premier passage par ze´ro (en
rouge).






















(c) Ce´le´rite´s inte´gre´es obtenues a` partir des signaux si-
mule´s avec l’objet ale´atoire (en bleu) et l’objet non
ale´atoire de la Fig. 3.12 (en rouge). L’e´metteur est situe´


















(d) Reconstruction layer stripping via localisation des in-



















(e) Reconstruction fan beam de rayons droits.
FIG. 3.15 – Objet ale´atoire.
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Fantoˆme mode´lisant une fine couche de peau : c0=1500 m/s, c1=1470 m/s, c2=1650 m/s et
cp=1590 m/s
Le fantoˆme est un tube fluide (Fig. 3.16(a)) de rayon externe 6.64 mm (ce´le´rite´ cp=1590 m/s,
densite´ ρp=1090 kg/m3). La cavite´ inte´rieure a un rayon de 6.32 mm (c1=1470 m/s, ρ1=950 kg/m3)
et contient quatre cavite´s (c2=1650 m/s, ρ2=1040 kg/m3).
Pour la technique de layer stripping ame´liore´e, la ce´le´rite´ de la matrice est fixe´e a` c1=1475 m/s
graˆce au profil des ce´le´rite´s (non repre´sente´). Lors du premier passage, la fine couche de peau n’est
pas de´tecte´e, son e´paisseur e´tant trop faible. La technique permet de de´tecter les deux plus grandes
cavite´s (d1 = 4λ et d2 = 2λ) et de de´terminer la ce´le´rite´ des objets de l’ordre de 4λ. Pour la plus
grande cavite d1 = 4λ, l’estimation de la ce´le´rite´ est 1630 m/s avec un e´cart type de 1.66%, soit ±
27 m/s.
Pour la tomographie fan beam, l’estimation de la ce´le´rite´ pour les deux plus grandes inclusions est
de 1595 m/s avec un e´cart type de 1.57%, soit ±25 m/s (valeur re´elle 1650 m/s).
Pour ce type d’objet plus complexe avec quatre contrastes de ce´le´rite´, la me´thode fan beam classique
est plus performante que la technique de layer stripping ame´liore´e : la ce´le´rite´ de l’inclusion de
diame`tre 2λ estime´e par layer stripping est errone´e (supe´rieure a` 1750 m/s) alors que l’estimation


















(a) Carte de ce´le´rite´. Matrice : c1=1470 m/s, inclusions :


















(b) Reconstruction layer stripping avec un 1er balayage


















(c) Reconstruction fan beam de rayons droits.
FIG. 3.16 – Objet mode´lisant une fine couche de peau.
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3.4 Discussion
Ce chapitre pre´sente une technique de tomographie en transmission de type layer stripping, base´e
sur une hypothe`se de propagation en rayons droits. La me´thode de reconstruction consiste a` de´tecter
les inclusions et a` de´terminer la ce´le´rite´ de la matrice lors d’un balayage suivant une configuration
d’acquisition conique. La ce´le´rite´ des inclusions est ensuite estime´e par la me´thode de layer strip-
ping. Les re´sultats obtenus sur les divers fantoˆmes acade´miques montrent que l’on peut de´tecter et
de´terminer la ce´le´rite´ des objets de l’ordre de deux longueurs d’onde lorsque le contraste de ce´le´rite´
est supe´rieur ou e´gal a` 150 m/s. Nous pouvons aussi constater que la de´tection devient plus difficile
pour des objets dont la taille est infe´rieure a` deux longueurs d’onde (objets non de´tecte´s) ou dont le
contraste avec le mileu environnant est faible (≤50 m/s) (taille des objets sous-estime´e). Pour des
objets complexes (milieux ale´atoires, fine couche de peau), la technique semble assez robuste, bien
que dans le cas d’un objet simulant une fine couche de peau, la tomographie fan beam de rayons
droits donne un meilleur re´sultat. Excepte´ pour ce type de fantoˆme, les re´sultats obtenus avec la
technique de layer stripping sont satisfaisants : les re´sultats sont soit e´quivalents, soit supe´rieurs a`
ceux obtenus avec la tomographie fan beam. Il est meˆme surprenant d’obtenir de si bons re´sultats a`
partir d’une approximation de rayons droits ou` les phe´nome`nes de re´fraction et de diffraction sont
ne´glige´s.
Globalement, la technique de layer stripping donne de bons re´sultats a` la surface des objets mais
en profondeur, les erreurs successives peuvent s’accumuler. De plus, la me´thode est base´e sur un
mode`le simpliste de tissu a` deux ”phases” : la matrice, uniforme, et les inclusions, non moins uni-
formes mais de tailles et de natures diffe´rentes. Ce mode`le simpliste est probablement applicable
dans le cas d’une structure diffusante fortement contraste´e (tumeur) pour laquelle une estimation
grossie`re de la vitesse moyenne du sein est suffisante. Ce mode`le semble peu applicable dans un sein
ne pre´sentant pas de pathologie ou pre´sentant des pathologies naissantes (tumeurs peu de´veloppe´es
et/ou peu contraste´es par rapport a` leur environnement).
Chapitre 4
Tomographie d’absorption avec
correction des effets de la diffraction1
Ce chapitre pre´sente l’e´tude mene´e sur la reconstruction du parame`tre d’absorption par tomo-
graphie de rayons droits. Nous e´valuons dans un premier temps l’erreur introduite par la diffraction
dans la me´thode du rapport des spectres, me´thode fre´quentielle d’estimation de l’absorption sur un
rayon. Une proce´dure de correction des effets de diffraction est ensuite propose´e, donnant de bons
re´sultats avec une tomographie pourtant simplifie´e de rayons droits.
Ce travail a e´te´ effectue´ en collaboration avec M.-C. Pauzin lors de son stage de master recherche
(Pauzin 2005). La partie the´orique de ce chapitre a e´te´ publie´e dans un article intitule´2 : ”Soft tissue
absorption tomography with correction for scattering aberrations”, paru dans Ultrasonic Imaging,
(Franceschini et al 2005).
4.1 Motivations
De nombreuses techniques ont e´te´ propose´es afin d’estimer l’atte´nuation. Un grand nombre
d’entre elles ont e´te´ mises en oeuvre pour l’estimation de l’atte´nuation a` partir de l’impulsion
e´chogra-phique et ont e´te´ passe´es en revue par Ophir et al (1984) et Jones & Leeman (1984). On
peut distinguer deux classes de me´thodes : les me´thodes temporelles (Ferrari et al 1982, Flax et
al 1983, Claesson & Salomonsson 1985, He & Greenleaf 1986, Jiang et al 1988) et les me´thodes
fre´quentielles (Kuc & Schwartz 1979, Dines & Kak 1979, Meyer 1979, Fink et al 1983, Lizzi et al
1987).
Dans le domaine temporel, l’atte´nuation est ge´ne´ralement mesure´e en comparant la valeur de
l’amplitude ou l’e´nergie totale des signaux ultrasonores incident et transmis a` travers le tissu (ou
re´fle´chi par le tissu). L’atte´nuation et la diffraction des transducteurs de´pendant de la fre´quence, la
pre´cision de cette proce´dure est difficile a` controˆler. Une autre technique de´veloppe´e par Ferrari
et al (1982) et Flax et al (1983) utilise un comptage de passages a` ze´ro du signal pour estimer
la fre´quence moyenne ; en e´valuant le de´calage de la fre´quence moyenne (et en supposant que la
variation de l’atte´nuation avec la fre´quence est line´aire), on obtient une estimation en temps re´el de
l’atte´nuation. He & Greenleaf (1986) ont propose´ d’estimer l’atte´nuation par mesure du de´calage du
pic de l’enveloppe de l’e´cho. Dans le domaine fre´quentiel, Kuc & Schwartz (1979) et Lizzi et al
(1987) ont utilise´ la diffe´rence des logarithmes des deux spectres fournissant la pente d’atte´nuation
(me´thode du rapport des spectres). Une approche similaire, de´veloppe´e par Dines & Kak (1979), est
base´e sur l’analyse de la propagation d’une impulsion dont le spectre a une forme gaussienne. On
peut montrer que le spectre du signal garde sa forme gaussienne au cours de sa propagation dans le
1Nous utilisons le terme ”diffraction” afin de se rapporter aux phe´nome`nes de diffraction par la structure tissulaire et par
les transducteurs. Ne´anmoins, il est fre´quent d’employer le terme de diffusion au lieu de diffraction pour la diffusion par la
structure tissulaire.
2La partie validation nume´rique pre´sente´e dans l’article est rapporte´e au chapitre 6.
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milieu atte´nuant. On estime l’atte´nuation en mesurant la diffe´rence entre les fre´quences centrales des
deux spectres. L’atte´nuation peut eˆtre e´galement de´duite du de´placement du centrioı¨de des spectres
(Fink et al 1983).
Bien que les me´thodes dans le domaine temporel soient ge´ne´ralement plus faciles a` mettre en
oeuvre en temps re´el, beaucoup d’auteurs ont pre´fe´re´ adopter une approche spectrale (Ophir et
al 1984). Puisque l’atte´nuation des tissus et la diffraction des transducteurs sont de´pendantes de
la fre´quence, une estimation dans le domaine fre´quentiel aura tendance a` eˆtre plus pre´cise et les
re´sultats obtenus plus stables.
Malheureusement, les mesures d’atte´nuation in vivo sont difficiles a` effectuer (Ophir et al 1984) :
l’estimation de l’atte´nuation est ge´ne´ralement affecte´e par plusieurs facteurs. Certains de ces fac-
teurs, tels que l’annulation de phase, la bande-passante, la diffraction et la focalisation des trans-
ducteurs, de´pendent du syste`me d’acquisition et ont e´te´ re´solu par des techniques de correction
spe´cifique (Pan & Liu 1981, Cloostermans & Thijssen 1983, Insana et al 1983, O’Donnell 1983,
Laugier et al 1987). Un autre facteur de premie`re importance, qui est souvent ne´glige´ lorsque l’on
traite les tissus mous, est la diffraction des ondes ultrasonores due aux he´te´roge´ne´ite´s du milieu
sonde´ (Sehgal & Greenleaf 1984, Laugier et al 1985, Xu & Kaufman 1993). En effet, l’atte´nuation
re´sulte principalement de deux phe´nome`nes distincts : l’absorption des ultrasons par le milieu, qui
est un phe´nome`ne de conversion de l’e´nergie ultrasonore en chaleur et la diffraction par la structure
tissulaire, dans un tissu, les diffuseurs vont diffuser et re´fle´chir une partie de l’e´nergie ultrasonore
d’ou` une diminution de l’intensite´ du signal transmis (ou re´fle´chi)3. Lorsqu’on travaille avec un
milieu homoge`ne, seul le phe´nome`ne d’absorption a lieu ; dans le cas de milieu he´te´roge`ne, il est
difficile de se´parer la contribution de ces deux processus. C’est pourquoi, dans le cas des tissus mous,
la diffraction a rec¸u peu d’attention jusqu’a` pre´sent, les variations de vitesse y e´tant ge´ne´ralement
infe´rieures a` 10 %.
En tomographie ultrasonore d’absorption, on effectue ge´ne´ralement deux hypothe`ses simplifi-
catrices. Premie`rement, les effets de la diffraction sont ignore´s : l’e´nergie reste confine´e dans un
faisceau de rayons. La seconde hypothe`se est qu’aucune re´fraction n’a lieu et donc que la propa-
gation se fait comme en rayons X suivant un trajet rectiligne. Les premie`res images d’absorption
(Greenleaf et al 1974), dont la reconstruction est base´e sur ces hypothe`ses, sont parfois de qua-
lite´ me´diocre et pre´sentent des arte´facts (valeurs et caracte´ristiques ge´ome´triques estime´es fausses).
Plusieurs groupes ont tente´ de corriger les effets de re´fraction en utilisant des techniques ite´ratives
base´es sur des me´thodes de trace´s de rayons (Johnson et al 1975, Andersen & Kak 1982, Andersen
& Kak 1984, Denis et al 1987) ou une approche alternative utilisant une analyse perturbatrice de la
re´fraction (Norton & Linzer 1982). Cependant, lorsque les he´te´roge´ne´ite´s pre´sentes dans l’objet sont
du meˆme ordre (ou infe´rieure) a` la longueur d’onde, la the´orie des rayons, meˆme courbes, n’est plus
valable.
Le but de cette e´tude est de fournir des moyens afin de prendre en compte les effets de la dif-
fraction perturbant les techniques de tomographie d’absorption classiques de rayons droits. Nous
e´tendons donc notablement le domaine d’application de cette dernie`re tout en maintenant l’hy-
pothe`se de rayons droits.
4.2 Les effets de la diffraction dans l’estimation ultrasonore de
l’absorption
Afin de de´crire les effets de la diffraction induits par les he´te´roge´ne´ite´s pre´sentes dans le milieu,
nous faisons deux hypothe`ses :
– le syste`me ultrasonore est un syste`me line´aire,
3La conversion de mode de l’onde compression en onde transverse pourrait constituer un troisie`me phe´nome`ne dans le
cas par exemple des tissus osseux, dans le cas des tissus mous ce phe´nome`ne est ne´gligeable.
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– l’atte´nuation varie avec la fre´quence dans la bande de fre´quence utilise´e suivant la relation
(Sehgal & Greenleaf 1982)
α(x, f) = α0(x)f
β
ou` f est la fre´quence en Hz, α(x, f) est l’absorption du tissu de´pendant de la fre´quence en un
point quelconque x d’une coupe et α0(x) est le coefficient d’absorption de´pendant seulement
de x (en Np. cm−1. MHz−β). β est une constante ge´ne´ralement e´gale a` l’unite´. Des mesures
re´alise´es sur des tissus mous humains (ICRU Report 1998) montrent que β est compris entre
0.9 et 1.5. Nous avons choisi pour notre e´tude, comme la majorite´ des auteurs, β =1, c’est a`
dire une atte´nuation qui varie line´airement avec la fre´quence.
Une analyse similaire des effets de diffraction sur la me´thode du rapport spectral a e´te´ propose´e par
Xu & Kaufman (1993), qui ont pris en compte la diffraction des transducteurs. Ici nous nous focali-
sons sur la diffraction due aux he´te´roge´ne´ite´s du milieu.
Nous conside´rons deux transducteurs, un e´metteur et un re´cepteur place´s dans une cuve remplie
d’eau. Deux mesures sont re´alise´es : l’une avec le tissu place´ entre les deux transducteurs et l’autre
sans. Le spectre d’amplitude Ye(f) du signal ultrasonore qui s’est propage´ dans l’eau (signal de
re´fe´rence) est e´gal a` :
|Ye(f)| = |Y0(f)He(f)| (4.1)
ou` Y0(f) est la fonction d’instrumentation qui inclut le spectre d’amplitude du signal e´lectrique e´mis
et les fonctions de transfert des transducteurs e´metteur et re´cepteur. He(f) caracte´rise les effets de
la diffraction sur l’impulsion ultrasonore pour le trajet dans l’eau, correspondant a` la diffraction des
transducteurs en l’absence de l’objet.
Apre`s avoir intercale´ le tissu entre les transducteurs, le spectre d’amplitude Ymes(f) du signal
enregistre´ correspond a` :










ou` Hd(f) caracte´rise les effets de la diffraction sur l’impulsion ultrasonore le long du trajet de
propagation eau - tissu - eau. On suppose que Hd repre´sente seulement la diffraction due aux
he´te´roge´ne´ite´s et que la diffraction des transducteurs en pre´sence ou en l’absence de l’objet est
identique et e´gale a` He(f) i.e. il n’y a pas d’ondes effectuant des aller-retours entre le tissu mou et
les transducteurs4.
Une telle mode´lisation suppose que la propagation entre deux points s’effectue selon un rayon.
Me´thode du rapport spectral
La majorite´ des mesures d’atte´nuation de tissus biologiques ont e´te´ faites in vitro : les e´chantillons
sont fac¸onne´s sous la forme de tranches homoge`nes d’e´paisseur constante et sont sonde´s par une
onde plane de fac¸on a` ce que les interfaces rencontre´es soient paralle`les aux fronts d’onde ; seul le
phe´nome`ne d’absorption a lieu dans ce cas. L’absorption inte´gre´e sur le trajet de l’onde Ae(f) est la





ln |Ye(f)| − ln |Ymes(f)|
f
(4.3)
ou` α0e est le coefficient d’absorption estime´ quand les effets de diffraction sont ne´glige´s. Cette
proce´dure n’est plus valable lorsque la tomographie ultrasonore d’absorption est mise en oeuvre
sur une structure tissulaire complexe ou` les interfaces ne sont pas ne´cessairement perpendiculaires
aux fronts d’onde (et les fronts d’onde pas parfaitement plans). Ignorer le phe´nome`ne de diffraction
4Dans le cadre de nos validations nume´riques, les transducteurs re´cepteurs sont des points de mesure transparents.
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re´sultera ine´vitablement en des erreurs sur l’estimation du coefficient d’absorption. Il est pre´fe´rable





ln |Ye(f)| − ln |Ymes(f)|+ ln |Hd(f)|
f
(4.4)
L’erreur introduite lorsque l’Eq.(4.3) est utilise´e au lieu de l’Eq.(4.4) est la distorsion induite par




(α0(x)− α0e(x)) ds = ln |Hd(f)|
f
(4.5)
4.3 Correction des effets de diffraction
Nous proposons de se´parer les me´canismes de diffraction et de dissipation qui contribuent au
phe´nome`ne d’atte´nuation en estimant D(f) puis en calculant A(f) = Ae(f) +D(f).
Dans ce but, nous tentons de connaıˆtre/pre´dire le champ diffracte´ par l’organe. Dans un premier
temps, afin d’obtenir une approximation du processus de diffraction, la carte de ce´le´rite´ de l’objet
est reconstruite. Cette carte de ce´le´rite´ est associe´e a` une carte de densite´ constante (1000 kg/m3)
et une carte d’absorption nulle afin de construire un mode`le acoustique libre de tout processus de
dissipation que nous appellerons le fantoˆme nume´rique ou simplement le fantoˆme. Nous simulons la
propagation des ondes ultrasonores a` travers ce fantoˆme a` l’aide du code acoustique d’e´le´ments finis
(annexe B.1).
Le spectre d’amplitude Ysim(f) de l’impulsion enregistre´e apre`s simulation de la propagation a`
travers le fantoˆme nume´rique (intercale´ entre les deux transducteurs) est donne´ par :
|Ysim(f)| =
∣∣∣Y0(f)He(f)H˜d(f)∣∣∣ = ∣∣∣Ye(f)H˜d(f)∣∣∣ (4.6)
ou` H˜d(f) caracte´rise les effets de diffraction sur l’impulsion ultrasonore le long du trajet de propa-
gation eau - fantoˆme - eau. Un spectre d’amplitude est obtenu en l’absence du fantoˆme (spectre de






ln |Ysim(f)| − ln |Ye(f)|
f
(4.7)
et est ensuite supprime´e de l’absorption inte´gre´e Ae(f) (ou` le phe´nome`ne de diffraction est ne´glige´)
afin d’obtenir l’absorption inte´gre´e estime´e A˜(f) :




ln |Ysim(f)| − ln |Ymes(f)|
f
(4.8)
L’absorption inte´gre´e estime´e A˜(f) est par conse´quent obtenue par la pente du rapport du logarithme
des spectres |Ysim(f)/Ymes(f)| en fonction de la fre´quence f . Finalement, la proce´dure tomogra-
phique en transmission est employe´e pour de´terminer la distribution du coefficient d’absorption
estime´ α˜0(x).
En re´sume´, les diffe´rentes e´tapes de la me´thode de correction sont :
1. Estimation de la carte de ce´le´rite´. Nous avons fait le choix de la technique de layer stripping.
Cette estimation fournit un fantoˆme nume´rique de l’organe a` imager, libre de toutes compo-
santes dissipatives. Ce fantoˆme nume´rique imite les tissus image´s (visco-acoustiques) excepte´
pour les caracte´ristiques de densite´ et d’absorption : la densite´ est a priori e´gale a` 1000 kg/m3,
et l’absorption n’est pas prise en compte. Les fluctuations d’impe´dance de l’objet sont par
conse´quent approche´es en terme de contraste de ce´le´rite´ estime´e.
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2. Simulation du champ diffracte´ par ce fantoˆme a` l’aide d’un code d’e´le´ments finis ; l’atte´nuation
dans cette simulation re´sulte seulement du phe´nome`ne de diffraction.
3. Re´duction des effets de diffraction affectant l’absorption inte´gre´e mesure´e : le champ simule´
est pris comme re´fe´rence dans l’estimation de l’absorption par la me´thode du rapport spectral.
4. Reconstruction de la carte d’absorption des tissus via une proce´dure tomographique standard
de rayons droits.
Afin que cette me´thode de correction fonctionne, les effets de diffraction doivent eˆtre similaires
dans le tissu (re´el) et le fantoˆme nume´rique de telle sorte que la relation Hsc(f) ≈ H˜sc(f) soit
acceptable. L’ensemble des fluctuations de ce´le´rite´, de densite´ et d’absorption contribue aux effets
de diffraction. En pratique, la carte de densite´ est inconnue et difficile a` cartographier, on suppose
que l’objet pre´sente une densite´ constante e´gale a` 1000 kg/m3. Dans le cas des tissus graisseux, la
densite´ sera donc surestime´e, et dans les cas des muscles et des tissus cance´reux, sous-estime´e.
4.4 Applications sur des donne´es simule´es
Afin d’e´valuer la proce´dure de correction des effets de la diffraction, nous simulons la propa-
gation ultrasonore sur diffe´rents fantoˆmes nume´riques acade´miques graˆce a` un code de propagation
visco-acoustique. Le code de propagation visco-acoustique est une extension du code acoustique
pre´sente´ en annexe B.1 inte´grant les phe´nome`nes de dispersion/absorption. Ce code a e´te´ de´veloppe´
par J.-P. Groby en collaboration avec C. Tsogka lors de sa the`se au LMA (Groby & Tsogka 2003,
2006, Groby 2005) et est pre´sente´ en annexe B.2. La simulation est mene´e sur une grille de 1730×
1730 (∆x=0.016 mm, 27.7 mm× 27.7 mm). L’antenne circulaire de rayon R=13.2 mm est compose´e
de 360 transducteurs e´quire´partis (fre´quence centrale 2.5 MHz, λ=0.6 mm). Pour chaque position de
l’e´metteur, on simule la propagation de l’onde et on mesure le champ diffracte´ sur les 359 re´cepteurs.
Les formes incidentes temporelle et spectrale sont identiques a` celles repre´sente´es au chapitre 1 a` la
figure 1.3.
Nous simulons une matrice (ce´le´rite´ 1470 m/s et absorption 6 Np/m/MHz, parame`tres caracte´ris-
tiques de la graisse) contenant une ou des inclusions (ce´le´rite´ 1600 m/s et absorption 19 Np/m/MHz).
Dans le tableau 4.1, pour diffe´rents tissus, nous donnons successivement les valeurs de l’absorption
(fonction de la fre´quence) α a` une fre´quence de 2.5 MHz, l’absorption α0 de´pendant line´airement de
la fre´quence, la ce´le´rite´ moyenne et enfin le facteur de qualite´ Q. Le facteur de qualite´ est l’une des






ou` vp est la vitesse de phase. Les valeurs des atte´nuations trouve´es par Goss et al (1978) et Foster et
al (1984) pour diffe´rentes fre´quences d’insonification ont e´te´ interpole´es. Afin de calculer le facteur
de qualite´, nous approchons la vitesse de phase vp par la ce´le´rite´ moyenne.
La figure 4.1 montre les variations de α(f)/f en fonction de f obtenues avec le code visco-
acoustique (ce calcul est base´ sur la partie imaginaire de l’Eq. B.18 a` l’annexe B). On peut observer
que l’absorption simule´e α(f) est quasi line´aire avec la fre´quence pour les deux tissus. La figure 4.2
illustre l’e´volution de la ce´le´rite´ en fonction de la fre´quence : la dispersion de vitesse est ne´gligeable.
Le mode`le nume´rique utilise´ satisfait bien les deux contraintes que nous nous sommes impose´es :
dispersion ne´gligeable et line´arite´ de l’absorption avec la fre´quence.
4.4.1 Tests pre´liminaires
Nous e´tudions deux objets l’un pre´sentant uniquement un contraste d’absorption, l’autre pre´sentant
uniquement un contraste de ce´le´rite´. Ces objets ne sont pas re´alistes puisque ge´ne´ralement un tissu
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TAB. 4.1 – Valeurs de re´fe´rences pour l’atte´nuation
Tissus α α0 Ce´le´rite´ moyenne Facteur de
(Np/cm) (dB/cm) (Np.m−1.MHz−1) (m/s) qualite´ Q
Peau 0.672 5.83 26.9 1590 73
Tissu conjonctif 0.42 3.65 16.8 1545 121
Graisse 0.157 1.36 6.3 1470 340
Lobe 0.28 2.43 11.2 1550 181
Muscle 0.224 1.5 8.9 1545 243
Carcinome 0.56-1.624 4.864-14.11 22-65 1570-1620 30-90













































FIG. 4.2 – Evolution de la ce´le´rite´ en fonction
de la fre´quence f .
posse`de des variations a` la fois de ce´le´rite´ et d’absorption. Le but est de se placer, avec le fantoˆme
d’absorption, dans un cas favorable a` une reconstruction ne ne´cessitant pas de correction. Avec le
fantoˆme de ce´le´rite´, le but est de montrer qu’une reconstruction sans correction des effets de diffrac-
tion conduira a` l’estimation d’une absorption (alors que l’absorption est inexistante) ; la me´thode de
correction est alors indispensable.
Objet pre´sentant uniquement un contraste d’absorption
Le fantoˆme cylindrique (Fig. 4.3(a)) est un tube fluide de rayon externe 12 mm et de rayon
interne 4 mm, immerge´ dans l’eau (densite´ 1000 kg/m3, ce´le´rite´ 1500 m/s). Il pre´sente seulement un
contraste d’absorption : pour le tube 6 Np/m/MHz et pour la cavite´ inte´rieure 19 Np/m/MHz (densite´
1000 kg/m3, ce´le´rite´ 1500 m/s).
L’objet pre´sente une variation de ce´le´rite´ due seulement a` la dispersion. La variation de ce´le´rite´
e´tant extreˆmement faible ≤ 30 m/s (Fig. 4.2), on peut se contenter d’une estimation d’absorption
sans correction des effets de diffraction. La reconstruction a e´te´ re´alise´e en utilisant un algorithme
de tomographie fan beam (ge´ome´trie d’acquisition en e´ventail) de rayons droits (annexe C). 360
projections ont e´te´ acquises sur un angle de 360o en transmission. La reconstruction de l’absorp-
tion (Fig. 4.3(d)), re´alise´e sans correction des effets de diffraction, donne une bonne estimation des
absorptions et du rayon de la cavite´ inte´rieure.





















(a) Carte d’absorption. Tube : 6 Np/m/MHz, cavite´

















(b) Sinogramme pour l’e´metteur (x=0.65
mm, y=13.85 mm).

























(c) Donne´es projete´es pour l’e´metteur (x=0.65 mm,





















(d) Reconstruction de l’absorption via la me´thode du
rapport spectral classique.














FIG. 4.3 – Tube pre´sentant un contraste d’absorption.




































(b) Sinogramme pour l’e´metteur (x=0.65
mm, y=13.85 mm).

















(c) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ via layer strip-
ping.






















(d) Donne´es projete´es en utilisant la me´thode du rapport






















(e) Reconstruction de l’absorption en utilisant la























(f) Reconstruction de l’absorption en utilisant la
me´thode du rapport spectral avec correction des effets
de diffraction.
FIG. 4.4 – Tube pre´sentant un contraste de ce´le´rite´.
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Objet pre´sentant uniquement un contraste de ce´le´rite´ : ne´cessite´ de corriger les effets de la
diffraction
Le fantoˆme cylindrique (Fig. 4.4(a)) est un tube fluide de rayon externe 12 mm et de rayon
interne 4 mm, immerge´ dans l’eau (densite´ 1000 kg/m3, ce´le´rite´ 1500 m/s). Il pre´sente seulement
un contraste de ce´le´rite´ : pour le tube 1470 m/s et pour la cavite´ inte´rieure 1600 m/s (densite´ 1000
kg/m3, absorption 0 Np/m/MHz). Les deux sinogrammes des objets pre´sentant soit un contraste
d’absorption (Fig. 4.3(b)), soit un contraste de ce´le´rite´ (Fig. 4.4(b)) montrent que l’allure du champ
diffracte´ est similaire mais que son amplitude est plus importante dans le cas d’un contraste de
ce´le´rite´.
La figure 4.4(c) repre´sente la carte de ce´le´rite´ reconstruite via la technique de layer stripping. On
simule la propagation ultrasonore a` travers le fantoˆme nume´rique ayant la carte de ce´le´rite´ pre´sente´e
Fig. 4.4(c) (et une absorption nulle). La proce´dure de correction est applique´e. Pour un e´metteur
donne´ (x=0.65 mm, y=13.85 mm), la figure 4.4(d) permet de comparer les donne´es projete´es de
l’absorption inte´gre´e estime´e avec et sans correction des effets de diffraction. Pour les re´cepteurs
70o a` 290o (parmi ceux utilise´s pour la reconstruction de la cavite´ inte´rieure), la me´thode sans
correction estime une absorption inte´gre´e entre -0.04 et 0.12 Np/MHz alors que l’absorption est
nulle. La me´thode de correction permet d’estimer une absorption inte´gre´e quasi-nulle (entre -0.01 et
0.01 Np/MHz).
Les figures 4.4(e) et 4.4(f) montrent les reconstructions obtenues lorsque l’absorption inte´gre´e
est calcule´e en ne´gligeant les effets de diffraction [Eq.(4.3)] et en corrigeant les effets de diffraction
[Eq.(4.8)], respectivement. Sans correction, on estime une absorption entre - 10 et 10 Np/m/MHz,
les valeurs ne´gatives e´tant bien suˆr aberrantes. La me´thode de correction permet d’e´liminer les
deux arte´facts principaux de la figure 4.4(e) : deux tubes concentriques de 8 Np/m/MHz et de -6
Np/m/MHz. Nous ne reconstruisons pas une carte d’absorption nulle partout (absorption comprise
entre -3 et 3 Np/m/MHz), la reconstruction de la carte de ce´le´rite´ e´tant approximative pour la cavite´
inte´rieure [Fig. 4.4(c)] ; les arte´facts sont ne´anmoins diminue´s.
4.4.2 Objet pre´sentant un contraste de ce´le´rite´ et d’absorption
On conside`re a` pre´sent un fantoˆme cylindrique de meˆme dimension que pre´ce´demment et ayant
un contraste de ce´le´rite´ (tube 1470 m/s et cavite´ inte´rieure 1600 m/s) et d’absorption (tube 6 Np/m/MHz
et cavite´ inte´rieure 19 Np/m/MHz). La densite´ de l’objet est e´gale a` celle de l’eau : 1000 kg/m3. La
carte d’absorption est repre´sente´e figure 4.5(a).
La carte de ce´le´rite´ est reconstruite par layer stripping (Fig. 4.5(c)) et la proce´dure de correction est
applique´e. La comparaison des donne´es projete´es de l’absorption inte´gre´e estime´e avec et sans cor-
rection (Fig. 4.5(d)) montre que la me´thode de correction permet d’e´liminer les arte´facts entourant
la cavite´ inte´rieure. Ne´anmoins, pour les deux me´thodes de rapport spectral avec et sans correction,
on peut observer des arte´facts importants lorsque l’onde pe´ne`tre a` l’inte´rieur de objet (re´cepteurs
de 20o a` 80o et de 280o a` 340o). Ces arte´facts pourraient provenir des ondes se propageant a` la
surface de l’objet dissipatif dont la vitesse de´pend de la fre´quence (dispersion). Cette dispersion en-
traıˆne une modification de la forme temporelle des ondes de suface qui ne peut pas eˆtre correctement
reproduite par notre mode`le acoustique non dispersif utilise´ comme re´fe´rence dans la me´thode de
rapport spectral. Cette explication semble d’autant plus pausible lorsqu’on remarque l’absence de ces
arte´facts lors de l’estimation de l’absorption (avec correction) pour un objet non dissipatif pre´sentant
seulement un contraste de ce´le´rite´ (Fig. 4.4(d)). Une autre origine possible de ces arte´facts est les
phe´nome`nes de re´fraction, pas totalement corrige´s par la me´thode de correction : la propagation est
toujours suppose´e en rayons droits lors de la reconstruction fan beam.
Les reconstructions utilisant la me´thode du rapport spectral sans et avec correction des effets de
diffraction sont repre´sente´es Fig. 4.5(e) et 4.5(f). Le profil central pour chaque reconstruction est
repre´sente´ figure 4.6. Pour la me´thode sans correction, on peut observer des arte´facts (deux cou-
ronnes, l’une de 14 Np/m/MHZ et l’autre de 3.5 Np/m/MHZ) entourant la cavite´ inte´rieure. Ces
arte´facts sont e´limine´s par notre me´thode de correction.





















(a) Carte d’absorption. Tube : 6 Np/m/MHz, cavite´






































(c) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ via layer strip-
ping.



























(d) Donne´es projete´es en utilisant la me´thode du rapport





















(e) Reconstruction de l’absorption en utilisant la





















(f) Reconstruction de l’absorption en utilisant la
me´thode du rapport spectral avec correction des effets
de diffraction.
FIG. 4.5 – Tube pre´sentant un contraste d’absorption et de ce´le´rite´.
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Profil de l’objet reconstruit avec correction
Profil de l’objet reconstruit sans correction
Profil de l’objet
FIG. 4.6 – Comparaison des profils centraux d’absorption de l’objet reconstruit sans correction (trait
en pointille´) et avec correction des effets de diffraction (trait plein).
En conclusion, les erreurs dues a` la propagation ultrasonore dans un milieu inhomoge`ne pro-
duisent des arte´facts importants (arte´facts en anneaux entourant l’objet, mauvaise estimation de l’ab-
sorption). Les reconstructions base´es sur des donne´es simule´es pre´sente´es ici montrent comment la
me´thode de correction des effets de la diffraction peut ame´liorer l’estimation de l’absorption. Une
simulation nume´rique sur un fantoˆme acade´mique avec des inclusions de´centre´es sera pre´sente´e au
chapitre 6 de validation nume´rique des me´thodes tomographiques.
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4.5 Discussion et conclusion
Les arte´facts observe´s dans les reconstructions tomographiques obtenues avec la me´thode du rap-
port spectral classique sont principalement dus au fait que le processus de diffraction par le milieu
est ne´glige´. Afin de re´soudre ce proble`me, nous avons de´veloppe´ une me´thode permettant d’estimer
l’atte´nuation due a` la diffraction. Le phe´nome`ne de diffraction par le milieu re´sulte des perturba-
tions de la propagation dues aux contrastes de ce´le´rite´, de densite´ et d’absorption. Nous supposons
que seul le contraste de ce´le´rite´ joue un roˆle significatif et reconstruisons dans un premier temps
la carte de ce´le´rite´ par la technique de layer stripping ame´liore´e. Cette carte est donne´e a` l’entre´e
d’un code d’e´le´ments finis dans le domaine temporel simulant la propagation des ondes. Ce mode`le
nume´rique est utilise´ afin de pre´dire le champ diffracte´ sans aucune interfe´rence due a` l’absorption,
et ce champ constituera un champ de re´fe´rence dans l’estimation de l’absorption par la me´thode du
rapport spectral. Une proce´dure tomographique de rayons droits est enfin utilise´e pour reconstruire
la carte d’absorption des tissus. Les simulations nume´riques illustrent les re´sultats obtenus a` chaque
e´tape et des comparaisons montrent l’ame´lioration obtenue dans l’estimation du contraste d’absorp-
tion.
Par ailleurs, ces re´sultats montrent que, meˆme dans le cas de variations de ce´le´rite´ faibles (1470 m/s -
1600 m/s), les effets de diffraction ne sont pas ne´gligeables et peuvent de´grader la qualite´ des images
tomographiques d’absorption. Dans le cas des objets fortement contraste´s, cette me´thode pourrait
eˆtre associe´e aux approches actuelles qui ope`rent sur l’estimation de la phase afin d’ame´liorer l’es-
timation de la vitesse de dispersion.
Notons que, pour reconstruire les cartes de ce´le´rite´ et corriger les effets de diffraction sur les
mesures d’absorption, nous avons utilise´ la technique de layer stripping ame´liore´e. Cette dernie`re
n’est peut-eˆtre pas applicable a` des objets de structure plus complexe que ceux e´tudie´s ici (inclu-
sions homoge`nes dans une matrice homoge`ne).
Dans le cas ou` la me´thode de layer stripping ne peut-eˆtre utilise´e, il suffira d’utiliser les cartes
construites par tomographie fan beam de ce´le´rite´.
Dans des situations pratiques, la me´thode utilise´e ici pour corriger des donne´es expe´rimentales
ne sera pas aussi efficace qu’une correction sur des donne´es simule´es. Dans cette e´tude, les donne´es
simule´es (visco-acoustiques) a` corriger et les donne´es simule´es (acoustiques) utilise´es pour la cor-
rection ont e´te´ ge´ne´re´es par deux versions du meˆme code de propagation. La situation est diffe´rente
dans un contexte expe´rimental, ou` les transducteurs actifs sont non-ponctuels et ont une directivite´.
Par ailleurs, la me´thode propose´e ne peut eˆtre utilise´e que dans le cas, ne´anmoins fre´quent, ou` la
variation de l’absorption avec la fre´quence est line´aire.
Chapitre 5
Tomographie quantitative
d’impe´dance pour des objets simples
Nous avons montre´ au chapitre 1 que la tomographie du laplacien de l’impe´dance ne permet pas
une reconstruction quantitative mais seulement qualitative. Cela est duˆ au fait que la bande passante
des transducteurs est limite´e, en particulier du coˆte´ des basses fre´quences. Pour faire du quantitatif,
il faudrait en outre inverser le laplacien, ce qui est proble´matique.
L’objectif de cette e´tude est d’obtenir une information quantitative sur le parame`tre d’impe´dance a`
l’aide de notre me´thode tomographique (qualitative) qui offre un bon pouvoir de re´solution. Dans ce
but, nous utilisons une me´thode d’inversion, s’appuyant sur la the´orie de l’optimisation, applicable
a` des objets ”simples” c’est a` dire constants par morceaux, tels les fantoˆmes acade´miques pre´sente´s
jusqu’ici : inclusions homoge`nes dans une matrice homoge`ne.
La me´thode d’optimisation est base´e sur l’utilisation de l’information de nature ge´ome´trique
fournie par la tomographie du laplacien d’impe´dance. A partir de cette reconstruction tomogra-
phique, l’objet est approche´ par un corps canonique e´quivalent. La me´thode d’optimisation utilise´e
consiste a` minimiser une fonction couˆt qui mesure l’e´cart entre la mesure du champ diffracte´ par
l’objet re´el et le calcul du champ diffracte´ par ce corps e´quivalent. La recherche du minimum se
fait de fac¸on ite´rative et consiste a` re´soudre le proble`me direct (calcul du champ diffracte´ par le
corps canonique e´quivalent) a` chaque ite´ration. Avec l’hypothe`se d’un objet homoge`ne par re´gions,
la valeur locale estime´e par minimisation est par la suite affecte´e a` toute la re´gion. Cette me´thode est
par conse´quent parfaitement adapte´e pour obtenir une information quantitative quand la ge´ome´trie
de l’objet e´tudie´e se rapproche d’un objet canonique. Des simulations nume´riques re´alise´es sur des
fantoˆmes acade´miques montrent comment les techniques d’optimisation peuvent eˆtre utilise´es pour
des applications tomographiques.
Ce travail a e´te´ effectue´ en collaboration avec L. Le Marrec qui a re´alise´ sa the`se (Le Marrec
2004) au LMA sur l’imagerie d’objets fortement contraste´s a` l’aide d’une me´thode d’optimisation
seule, c’est a` dire sans couplage avec une reconstruction tomographique. Un article intitule´ ”An
optimization method for quantitative impedance tomography” a e´te´ publie´ dans IEEE Transactions
on Ultrasonics, Ferroelectrics, and Frequency Control pour le nume´ro spe´cial imagerie ultrasonore
haute re´solution (Franceschini et al 2006).
5.1 Principe de la me´thode d’optimisation
La me´thode propose´e est base´e sur une approximation locale canonique de la ge´ome´trie de l’ob-
jet. Conside´rons par exemple un point I sur la surface Γ de l’objet, point a` l’intersection de la surface
Γ et de la direction d’observation spe´cifie´e par le re´cepteur r, et trac¸ons le cercle Γˆ centre´ en 0 pas-
sant par I (Fig. 5.1). Au voisinage du point I, on suppose que le champ diffracte´ par le contour Γ
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est approximativement le meˆme que le champ diffracte´ par le cylindre circulaire Γˆ. Cette approxi-
mation repose donc sur l’hypothe`se que la re´ponse de l’objet re´el est comparable a` la re´ponse d’un
cylindre circulaire dont le rayon est e´gal au rayon de l’obstacle (distance entre 0 et I) dans la di-
rection d’observation et dont les caracte´ristiques acoustiques sont identiques a` celles de l’objet. Ce
cylindre circulaire est appele´ ”corps canonique estimateur”.
Pour notre me´thode d’approximation, l’origine du repe`re n’appartient pas obligatoirement a` l’objet
re´el. Lorsque l’origine du repe`re 0 coı¨ncide avec le centre de l’objet re´el ou appartient a` l’objet re´el,
notre approximation est identique a` la me´thode de type ICBA (Intercepting Canonical Body Ap-
proximation) (Scotti & Wirgin 1995).
L’ide´e est donc d’imiter la re´ponse d’un objet (a` ge´ome´trie complexe) par la re´ponse d’un corps
canonique e´quivalent dont la solution au proble`me de diffraction peut eˆtre explicitement calcule´e
et utilise´e comme proble`me direct lors de l’inversion. Cette approximation permet donc un rapide
temps de calcul et est parfaitement adapte´e lors de l’utilisation de me´thodes ite´ratives ne´cessitant le







FIG. 5.1 – Configuration d’origine (a` gauche) et sa configuration canonique e´quivalente (a` droite)















FIG. 5.2 – Objet e´tudie´ (a` gauche) approche´ par un corps canonique dans la direction d’observation
spe´cifie´e par le re´cepteur r (a` droite).
L’objet e´tudie´ (organe complexe) est approche´ par un objet a` ge´ome´trie simple : un cylindre
centre´ a` l’origine du repe`re contenant un cylindre de´centre´ de taille plus petite (Fig. 5.2 a` gauche).
Ces deux cylindres mode´lisent un tissu mou contenant une le´sion. La figure 5.2 repre´sente la sim-
plification de la configuration re´elle e´tudie´e en une configuration canonique e´quivalente : un tube
-milieu Ω1- de rayon externe re (impe´dance z1 et ce´le´rite´ c1), avec sa cavite´ inte´rieure -milieu Ω2-
de rayon ri (impe´dance z2 et ce´le´rite´ c2). Les rayons externe re et interne ri du tube e´quivalent
sont obtenus via la reconstruction tomographique. Par conse´quent, le proble`me inverse est re´duit a`
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la de´termination des inconnues τ = (zj , cj)j=1,2 des deux milieux Ω1 et Ω2 et est re´solu graˆce a` la
me´thode d’optimisation.
5.2 La me´thode d’inversion locale
Nous conside´rons un proble`me inverse de milieu, le milieu e´tant un corps circulaire fluide, cy-
lindre plein ou tube, immerge´ dans un milieu fluide Ω0. Les phe´nome`nes d’absorption-dispersion
sont ne´glige´s, ainsi les milieux sont de´crits par les parame`tres d’impe´dance et de ce´le´rite´.
L’inversion est re´alise´e a` partir des mesures du champ diffracte´. Certaines proprie´te´s du proble`me
de diffraction sont connues : les caracte´ristiques acoustiques du milieu environnant Ω0 (impe´dance
z0 et ce´le´rite´ c0), le champ incident pi e´mis en e=(R,χe), le champ diffracte´ mesure´ pd enregistre´
par les re´cepteurs r=(R,χr) pour diffe´rents angles de diffraction ψ = χr − χe. Le centre du cercle












FIG. 5.3 – Configuration d’acquisition. On conside`re comme corps canonique estimateur un tube
(milieu Ω1) avec sa cavite´ inte´rieure (milieu Ω2).
Dans un premier temps, l’objet e´tudie´ (tissu mou + le´sion), repre´sente´ Fig. 5.2, est approche´ par
un cylindre plein (milieu Ω1) de rayon re et de caracte´ristiques acoustiques z1 et c1. Puis dans un
second temps, z1 et c1 ayant e´te´ estime´s, l’objet est approche´ par un tube. Seuls les caracte´ristiques
acoustiques de la cavite´ inte´rieure z2 et c2 sont a` de´terminer.
A chaque e´tape, seuls deux parame`tres (zj , cj), avec j =1 ou 2, sont a` de´terminer par la me´thode
d’optimisation.
5.2.1 Minimisation d’une fonction couˆt
Pour une mesure monochromatique, le champ diffracte´ estime´ par un objet canonique pd,e (a`






n (k0R)exp(inχr),∀r ∈ Ω0, (5.1)
ou` H
(1)
n est la fonction de Hankel de premier type a` l’ordre n, bn est la nieme composante du co-
efficient de diffraction e´value´e en utilisant la me´thode de Rayleigh-Fourier (Faran 1951, Doolittle
1966) et τ repre´sente les inconnues du proble`me inverse. Si le corps canonique estimateur est un
cylindre plein, les inconnues sont le rayon du cylindre re (de´termine´ graˆce a` la reconstruction tomo-
graphique) et ses caracte´ristiques acoustiques z1 et c1. Si le corps canonique estimateur est un tube,
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les inconnues sont les rayons externe re et interne ri (de´termine´s graˆce a` la reconstruction tomogra-
phique) et ses caracte´ristiques acoustiques z1, z2, c1 et c2.
On peut de´terminer les inconnues τ en approchant le champ diffracte´ mesure´ pd par le mode`le
e´quivalent canonique de ce champ pd,e. Dans ce but, on cherche a` minimiser la fonction couˆt mesu-
rant l’e´cart quadratique :








Afin de de´terminer l’impe´dance locale dans une direction d’observation donne´e, on re´sout l’e´quation
non line´aire (5.2) a` deux inconnues : soit z1 et c1 lorsque le corps canonique estimateur est un
cylindre, soit z2 et c2 (avec z1 et c1 donne´es) lorsque le corps canonique estimateur est un tube.
L’impe´dance pre´dominant dans le mode de re´flexion (comme nous avons pu le voir au chapitre 1),
si on travaille en re´trodiffusion, on peut imposer la ce´le´rite´ cj (j = 1 ou 2) a priori afin que la
seule inconnue soit zj et qu’une seule mesure a` une seule fre´quence soit suffisante pour de´terminer
la valeur locale d’impe´dance. Ne´anmoins, le proble`me est moins trivial dans le sens ou` le proble`me
inverse ne pre´sente pas une unique solution et que la fonction couˆt peut par conse´quent pre´senter
une multiplicite´ de minima (solutions).
Pour y reme´dier, une solution consiste a` ajouter a` la fonction couˆt un ope´rateur de re´gularisation
permettant d’exprimer certaines connaissances a priori sur la solution (Tikhonov 1963, Demoment
& Idier 2001). La me´thode de re´gularisation la plus classique consiste a` ajouter a` la fonction couˆt
pre´ce´dente (Eq. 5.2) un ope´rateur dit de contrainte C (Demoment & Idier 2001). La fonction couˆt
s’e´crit :
F(τ / r, f) = ‖pd(r, f)− pd,e(τ, r, f)‖2 + α‖C(τ)‖2 (5.3)
ou` C est un ope´rateur de contrainte permettant de renforcer certaines proprie´te´s souhaitables tra-
duisant notre connaissance a priori sur la solution. α est le coefficient de re´gularisation permet-
tant d’ajuster le compromis entre les deux informations (la fonction couˆt non re´gularise´e Eq. 5.2 et
l’ope´rateur de contrainte). Le choix de α s’ave`re eˆtre difficile dans la mesure ou` un mauvais choix
peut conduire a` une mauvaise solution.
Une autre solution consiste a` surdimensionner le proble`me en utilisant plusieurs donne´es fre´quentielles
(Ogam et al 2001, Le Marrec et al 2006). Ogam et al (2001) travaillent a` plusieurs fre´quences et
montrent que, pour le parame`tre recherche´ (le rayon local de l’objet), le proble`me inverse posse`de
de multiples solutions dont une seule (la vraie solution) ne de´pend pas de la fre´quence. Un post-
traitement des deux fonctions couˆts (obtenues a` deux fre´quences diffe´rentes) permet de de´terminer
la solution.
La me´thode propose´e ici consiste a` utiliser des signaux large-bandes. La me´thode est base´e sur la
minimisation d’une unique fonction couˆt F¯ synthe´tisant l’ensemble des fre´quences fl (l = 1 · · ·L)
contenu dans une mesure (Le Marrec et al 2006) :










‖ps(r, fl)− ps,e(τ, r, fl)‖2
(5.4)
La synthe`se fre´quentielle a un effet constructif sur le minimum qui est invariant avec la fre´quence
et un effet destructif sur les autres minima. Cette me´thode a e´te´ utilise´e pour reconstruire le contour
(Le Marrec et al 2006) et les caracte´ristiques acoustiques (the`se Le Marrec 2004) d’objets a` sections
non-circulaires.
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5.2.2 La proce´dure d’inversion
Par la suite, nous distinguerons les inconnues que nous chercherons en re´solvant le proble`me in-
verse et les inconnues impose´es a priori qui peuvent avoir une valeur exacte ou errone´e. Pour chaque
variable τ du proble`me inverse, on de´finit τˆ la solution exacte, [τmτM ] le domaine d’estimation et
Nτ le nombre d’ite´re´s.
La fonction couˆt de´pendant des variables τi, i ∈ N a` estimer est note´e :
F¯(τi/τaj , τk, ψ), i, j, k ∈ N, i 6= j 6= k.
ou` les variables τaj , j ∈ N, j 6= i sont impose´es a priori et les variables τk, k ∈ N, k 6= i, j sont
connues. L’ensemble des solutions est note´e τ∗i . On note r∗e et r∗i les rayons externe et interne du
tube e´quivalent puisqu’ils sont de´termine´s par la proce´dure de reconstruction tomographique.
La proce´dure d’inversion se fait en trois temps :
1. Estimation de l’impe´dance z1 graˆce a` une mesure en re´trodiffusion. Le rayon externe du tube
e´quivalent r∗e et la ce´le´rite´ impose´e a priori ca1 sont donne´s. Durant l’inversion par minimi-
sation, afin d’approcher un corps he´te´roge`ne (avec des inclusions) par un corps homoge`ne,
seul l’e´cho spe´culaire du champ diffracte´ mesure´ en re´trodiffusion est utilise´ (graˆce a` une
feneˆtre de ponde´ration temporelle). En conside´rant que l’objet est homoge`ne par re´gions et
que l’e´cho spe´culaire ne contient aucune information de l’objet en profondeur, la valeur locale
de l’impe´dance estime´e z∗1 est attribue´e a` la matrice de l’objet Ω1.
2. Estimation de la ce´le´rite´ c1 graˆce a` diffe´rentes mesures en diffraction. r∗e et z∗1 ont e´te´ e´value´s.
On travaille en mode de diffraction avec le premier train d’onde et avec des faibles angles
de diffraction afin d’e´viter de travailler avec des signaux contenant une information lie´e a` la
diffraction des inclusions.
3. Estimation de l’impe´dance z2 graˆce a` une mesure en re´trodiffusion. r∗e , r∗i , z∗1 , c∗1, ca2 sont
donne´s. On travaille avec les deux premiers trains d’onde pour l’inversion. Le but est d’ex-
ploiter principalement l’amplitude du second train d’onde qui de´pend seulement de la valeur
de l’impe´dance z2.
5.3 Applications sur des donne´es simule´es
Afin d’e´valuer notre proce´dure de reconstruction, nous e´tudions divers fantoˆmes nume´riques
acade´miques dont la re´ponse acoustique est calcule´e par la me´thode d’e´le´ments finis acoustique
pre´sente´e annexe B.1.1. Une grille de 1000 × 1000 pixels (∆x =0.015 mm, 1.5 cm× 1.5 cm)
est utilise´e. L’antenne circulaire est compose´e de 360 transducteurs (fre´quence centrale 2.5 MHz,
λ =0.6 mm) et a un rayon de R =7.29 mm. La forme de l’onde incidente est identiques a` celle
repre´sente´e au chapitre 1 a` la figure 1.3.
5.3.1 Fantoˆme a` inclusions de meˆme nature et de tailles variables
Le fantoˆme pre´sente´ ici, constitue´ de quatre inclusions de meˆme nature et tailles variables, sert a`
montrer les limites de notre me´thode dans le cas d’inclusions de petites tailles.
Le fantoˆme (Fig. 5.4) est un cylindre de rayon 6.6 mm ayant les caracte´ristiques suivantes :
impe´dance 1.4112 MRayl et ce´le´rite´ 1470 m/s. Les rayons des inclusions sont r1 = 3λ =1.8 mm,
r2 = 2λ =1.2 mm, r3 = λ =0.6 mm, et r4 = λ/2 =0.3 mm. Les inclusions ont les caracte´ristiques
suivantes : impe´dance 1.782 MRayl et ce´le´rite´ 1620 m/s. On peut noter a` la figure 5.4 que chaque
inclusion j (j = 1 · · · 4) est localise´e de manie`re a` ce que, en re´trodiffusion pour r = Pj , le rayon
interne du tube e´quivalent soit e´gal a` 5.4 mm.
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La figure 5.5 repre´sente le tomogramme d’impe´dance reconstruit graˆce a` la proce´dure de re´troprojec-
tion elliptique lorsque les donne´es sont acquises sur une ouverture de 21o centre´e autour de l’e´metteur
(10o+1Oo+re´trodiffusion=21o). Graˆce a` cette reconstruction, les rayons externe et interne du tube
e´quivalent pour chaque point d’observation Pj , j = 1 · · · 4 sont estime´s avec une erreur relative




























FIG. 5.4 – Carte d’impe´dance : matrice 1.4112








Cavité intérieure du 
tube équivalent
Directions d’observation
pour les quatre inclusions
FIG. 5.5 – Reconstruction filtre´e passe-bande
de l’impe´dance.
TAB. 5.1 – Rayons estime´s du tube e´quivalent obtenus par la proce´dure de reconstruction tomogra-
phique de re´flexion (dans les directions d’observation spe´cifie´es a` la figure 5.5)
Rayon exact Rayon estime´ Erreur relative
(mm) (mm) (%)
Matrice 6.6 6.6 0
Inclusion 1 5.4 5.42 0.37
Inclusion 2 5.4 5.41 0.19
Inclusion 3 5.4 5.4 0
Inclusion 4 5.4 5.4 0
Les ”cliche´s” de la simulation d’une onde cylindrique e´mise en P1 et se propageant dans l’objet
sont donne´s a` la figure 5.6. Les fle`ches blanches indiquent les positions des re´cepteurs utilise´s en
re´trodiffusion pour les estimations des impe´dances z1 et z2 (Fig. 5.6 (a) (b)) et en diffraction pour
l’estimation de la ce´le´rite´ c1 (Fig. 5.6 (c) (d) (e) (f)).
Estimation de l’impe´dance z1 en re´trodiffusion.
On conside`re un e´metteur/re´cepteur en P1 et on travaille uniquement avec l’e´cho spe´culaire (Fig.
5.7). Comme on peut le voir a` la Fig. 5.6(a), l’e´cho spe´culaire provient seulement de la re´flexion de
l’onde incidente sur la matrice de l’objet. La figure 5.7 compare les signaux re´trodiffuse´s par le
tube e´quivalent (obtenus graˆce a` l’Eq. (5.1)) et par l’objet re´el (obtenus graˆce au code d’e´le´ments
finis) enregistre´s en P1 et P4. Les e´chos spe´culaires enregistre´s en P1 et P4 sont identiques a` l’e´cho
spe´culaire obtenu par le tube canonique e´quivalent. On peut donc espe´rer obtenir une estimation
satisfaisante de l’impe´dance z1.
Les domaines d’estimation des inconnues z1 et c1 sont donne´s au tableau 5.2.
La figure 5.8 repre´sente le logarithme1 des fonctions couˆts F¯(z1, c1 / r∗e , ψ0) de´pendant de
1On repre´sente le logarithme afin d’ame´liorer la lecture des fonctions couˆts.
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FIG. 5.6 – Simulation a` six instants t d’une source cylindrique se propageant dans l’objet. Les fle`ches
blanches indiquent les positions des re´cepteurs en mode de re´flexion ou diffraction pour l’estimation
des parame`tres d’impe´dance et de ce´le´rite´.
TAB. 5.2 – Domaine d’estimation des parame`tres du tube estimateur
τ τm τˆ τM
z1 (MRayl) 1.12 1.4112 1.85
c1 (m/s) 1400 1470 1800
z2 (MRayl) 1.12 1.782 2.58
c2 (m/s) 1400 1620 1800
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Limite du domaine temporel utilisée
pour l’estimation de l’impédance z1
Limite du domaine temporel utilisée
pour l’estimation de l’impédance z2
FIG. 5.7 – Champ diffracte´ par le tube e´quivalent (—) mesure´ en re´trodiffusion et calcule´ graˆce a`
l’Eq. 5.1. Champ diffracte´ par l’objet re´el mesure´ en re´trodiffusion en P1 (- - -) et en P4 (· · · ) obtenu
par le code d’e´le´ments finis.
(a) Vue 3D (b) Vue 2D
FIG. 5.8 – Fonctions couˆts Log
(F¯(z1, c1 / r∗0 , ψ0)) de´pedant de z1 et c1 en re´trodiffusion (ψ = 0o).





















FIG. 5.9 – Une fonction couˆt F¯(z1 / ca1 , r∗0 , ψ0) de´pendant de z1 en re´trodiffusion quand la ce´le´rite´
est impose´e a priori ca1 = 1500m/s.
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l’impe´dance z1 et de la ce´le´rite´ c1. On peut remarquer que l’estimation de l’impe´dance n’est pas
influence´e par les valeurs de la ce´le´rite´ c1 : quelque soit la ce´le´rite´, les fonctions couˆts ont des allures
tre`s semblables et pre´sentent un unique et meˆme minimum sur le domaine d’estimation conside´re´.
On peut donc imposer a priori la ce´le´rite´ de la matrice et la choisir e´gale a` celle de l’eau (tissu mou)
ca1 =1500 m/s (Fig. 5.9). L’impe´dance estime´e est :
z∗1 = 1.4085 MRayl.
Estimation de la ce´le´rite´ c1 en diffraction.
On conside`re un e´metteur en P1 et le champ diffracte´ est mesure´ pour des angles de diffraction
0o ≤ ψ ≤ 180o dans le sens horaire (incluant les points P1 = 0o, P2 = 90o et P3 = 180o).
Seul le premier train d’onde des signaux est utilise´ lors de la proce´dure d’inversion. La figure 5.10
repre´sente plusieurs fonctions couˆts F¯(c1 / z∗1 , r∗e , ψ) de´pendant de la ce´le´rite´ c1 pour plusieurs
angles de diffraction ψ = 0o, 15o, 30o, 45o, 60o, 75o, 90o. On peut remarquer que plus l’angle de
diffraction est important, plus le minimum est prononce´ ; la ce´le´rite´ pre´domine donc en transmission.

































FIG. 5.10 – Fonctions couˆts
F¯(c1 / z∗1 , r∗e , ψk) pour diffe´rents angles
de diffraction k quand l’impe´dance est connue
(z∗1 =1.4085 MRayl).















FIG. 5.11 – Ce´le´rite´ estime´e c∗1(ψk / z∗1 , r∗e)
pour diffe´rents angles de diffraction ψk =
0o, · · · , 180o quand l’impe´dance est connue
(z∗1 =1.4085 MRayl).
La figure 5.11 donne la ce´le´rite´ estime´e (minimum d’une fonction couˆt) c∗1(ψ / z∗1 , r∗e) pour
chaque angle de diffraction 0o ≤ ψ ≤ 180o. Avec un angle de diffraction ψ ≤ 8o, l’erreur est
comprise entre 6 m/s et 70 m/s : l’angle est trop faible pour pouvoir estimer la ce´le´rite´, puisque en
mode de re´flexion, l’impe´dance est le parame`tre le plus robuste. En re´trodiffusion, pour ψ = 0o (Fig.
5.10), si on fixe l’impe´dance, la fonction couˆt de´pendant de la ce´le´rite´ c1 est quasi nulle et est de
faible amplitude (pas de minimum distinct). La meˆme analyse a e´te´ mene´e avec les diagrammes de
directivite´ pour les fluctuations d’impe´dance et de ce´le´rite´ au chapitre 1.
Pour 10o ≤ ψ ≤ 84o, l’erreur est infe´rieure a` 5 m/s. Pour ces angles de diffraction, le premier
train d’onde, provenant de la diffraction de l’onde incidente sur la matrice, est isole´ du second train
d’onde, provenant de la diffraction induit par la plus grande inclusion [Fig.5.6(c) (d)]. Une estima-
tion satisfaisante de la ce´le´rite´ est par conse´quent obtenue pour ces angles.
Pour les angles de diffraction supe´rieurs a` 85o, plus l’angle est important, plus l’estimation de la
ce´le´rite´ est errone´e a` cause des re´flexions multiples mesure´es au niveau des transducteurs. Comme
on peut le voir a` la Fig.5.6(e), le second train d’onde a ”rattrape´” le premier train d’onde, la diffu-
sion n’est plus isolable temporellement. A la Fig.5.6(f), le champ diffracte´ mesure´ (ψ = 90o) est
complexe puisque le champ diffracte´ induit par l’inclusion 2 et toutes les re´flexions multiples sont
mesure´es en meˆme temps.
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Nous avons choisi d’estimer c∗1 en moyennant les ce´le´rite´s estime´es pour les angles de diffraction
25o ≤ ψ ≤ 45o. La ce´le´rite´ estime´e est :
c∗1 = 1470.1 m/s.
Estimation de l’impe´dance z2 en re´trodiffusion.
Les domaines d’estimation des inconnues z2 et c2 sont donne´s au tableau 5.2. Un e´metteur/re´cepteur
est localise´ en P1.
La figure 5.12(a) repre´sente le logarithme des fonctions couˆts F¯(z2, c2 / z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0) de´pendant
de l’impe´dance z2 et de la ce´le´rite´ c2. Comme nous avions pu le noter pour l’estimation de z1, l’es-
timation de l’impe´dance z2 n’est pas influence´ par la valeur de la ce´le´rite´ c2. Quand on impose a
priori la ce´le´rite´ c2 a` 1500 m/s (Fig. 5.12(b)), l’estimation de l’impe´dance pour l’inclusion 1 est :
z∗2 = 1.7069 MRayl.
(a)

























FIG. 5.12 – (a) Fonctions couˆts Log(F¯(z2, c2 / z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0)) de´pendant de z2 et c2
en re´trodiffusion (γ = 0o). (b) Pour chaque inclusion j (j = 1 · · · 4), fonction couˆt
F¯(z2 / ca2 , z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0) de´pendant de z2 en re´trodiffusion quand la ce´le´rite´ est impose´e a
piori ca1 = 1500m/s.












FIG. 5.13 – Seconds trains d’onde des champs diffracte´s par le tube e´quivalent calcule´ via l’Eq. 5.1
(—) et par l’objet re´el enregistre´s en Pj en re´trodiffusion.
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Nous comparons a` la figure 5.13 le second train d’onde du champ diffracte´ par le tube e´quivalent
et celui diffracte´ par l’objet re´el pour un e´metteur/re´cepteur place´ en Pj (j = 1 · · · 4) (re´trodiffusion).
Plus le rayon des inclusions est petit, plus l’amplitude du second train d’onde diminue. Les impe´dances
estime´es sont par conse´quent de plus en plus inexactes (Fig. 5.12(b)). Le tableau 5.3 re´sume les
re´sultats.
TAB. 5.3 – Impe´dance estime´e par la me´thode d’optimisation
Valeur re´elle Impe´dance Erreur relative sur Erreur relative sur
de l’impe´dance obtenue par l’estimation de le rayon de
(MRayl) optimisation (MRayl) l’impe´dance (%) courbure (%)
Matrice 1.4112 1.4085 0.19 0
Inclusion 1 1.7820 1.7069 4.21 66
Inclusion 2 1.7820 1.6724 6.15 77
Inclusion 3 1.7820 1.6152 9.36 88
Inclusion 4 1.7820 1.5621 12.34 94
En re´sume´, la me´thode de´crite dans ce chapitre donne de bons re´sultats lorsque l’objet e´tudie´
peut eˆtre approche´ par un objet canonique : l’erreur relative pour l’estimation de l’impe´dance du
tube z1 est de 0.19%. Meˆme lorsque l’on commet une erreur relative importante sur le rayon de
courbure (66% pour la plus grande inclusion), l’estimation de l’impe´dance z2 est assez satisfaisante
(erreur relative de 4.21%).
Nous pre´sentons rapidement deux e´tudes re´alise´es sur des tubes : un tube homoge`ne et un tube
pre´sentant une macrostructure.
5.3.2 Re´sultats comple´mentaires : cas de tubes
En e´tudiant des tubes, nous nous plac¸ons dans un cas ide´al ou` l’objet re´el et le corps canonique
estimateur ont la meˆme ge´ome´trie. Dans le cas du tube homoge`ne, nous nous attendons donc a` de
tre`s bons re´sultats. L’objectif est ici de valider notre me´thode d’optimisation dans le cas d’un
tube pre´sentant une macrostructure.
Tube homoge`ne
Le fantoˆme e´tudie´ (Fig. 5.14) est un tube circulaire fluide de rayon externe re=6.6 mm et de
rayon interne ri=3.3 mm. Ses caracte´ristiques acoustiques sont identiques a` la matrice de l’objet
pre´sente´ pre´ce´demment paragraphe 5.3.1 : impe´dance 1.4112 MRayl et ce´le´rite´ 1470 m/s. La cavite´
inte´rieure du tube a les caracte´ristiques suivantes : impe´dance 1.782 MRayl et ce´le´rite´ 1620 m/s.
Les domaines d’estimations des inconnues z1, z2, c1 et c2 sont donne´es au tableau 5.2. On
retrouve pour l’estimation de l’impe´dance z1 (en re´trodiffusion) et la ce´le´rite´ c1 (en diffraction) des
re´sultats quasiment identiques a` ceux pre´sente´s au paragraphe 5.3.1. Nous donnons par conse´quent
seulement les re´sultats obtenus :
z∗1 = 1.4081 MRayl et c1 = 1470.4 m/s
L’erreur relative pour l’estimation de l’impe´dance z1 est 0.22% et pour la ce´le´rite´ c1 de 0.03%.
La figure 5.16(b) repre´sente la fonction couˆt F¯(z2 / ca2 , z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0) de´pendant de z2,
lorsque la valeur de la ce´le´rite´ c2 est impose´e a priori a` 1500 m/s. L’estimation de l’impe´dance est :
z∗2 = 1.775 MRayl.
L’erreur relative sur l’estimation de l’impe´dance z2 est de 0.39%. Comme on pouvait s’y attendre,
l’erreur sur z2 est tre`s faible, aucune erreur n’e´tant commise sur le rayon de courbure.
















FIG. 5.14 – Carte d’impe´dance : tube 1.4112
MRayl et cavite´ inte´rieure 1.782 MRayl.







Limite du domaine temporel utilisée 
pour l’estimation de l’impédance z1
Limite du domaine temporel utilisée 
pour l’estimation de l’impédance z2
FIG. 5.15 – Champ diffracte´ par le tube
e´quivalent (- - -) mesure´ en re´trodiffusion et
calcule´ graˆce a` l’Eq. 5.1. Champ diffracte´ par
l’objet re´el mesure´ en re´trodiffusion (—) ob-
tenu par le code d’e´le´ments finis .
(a)



























FIG. 5.16 – (a) Fonctions couˆts Log(F¯(z2, c2 / z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0)) de´pendant de z2 et c2 en
re´trodiffusion (γ = 0o). (b) Fonction couˆt F¯(z2 / ca2 , z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0) de´pendant de z2 en
re´trodiffusion quand la ce´le´rite´ est impose´e a priori ca1=1500 m/s.
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Tube pre´sentant une macrostructure
Nous nous inte´ressons a` la robustesse de la me´thode d’optimisation en milieu ale´atoire. Le
fantoˆme e´tudie´ (Fig. 5.17) posse`de la meˆme ge´ome´trie et les meˆmes caracte´ristiques acoustiques
moyennes que l’objet pre´ce´dent avec un ale´a pour le parame`tre d’impe´dance : longueur de corre´lation


















FIG. 5.17 – Carte d’impe´dance : tube 1.4112
MRayl et cavite´ inte´rieure 1.782 MRayl. Ecart
type de 0.5%







Limite du domaine temporel utilisée 
pour l’estimation de l’impédance z1
Limite du domaine temporel utilisée 
pour l’estimation de l’impédance z2
FIG. 5.18 – Champ diffracte´ par le tube
e´quivalent (- - -) mesure´ en re´trodiffusion et
calcule´ graˆce a` l’Eq. 5.1. Champ diffracte´ par
l’objet re´el mesure´ en re´trodiffusion (—) ob-
tenu par le code d’e´le´ments finis.
La figure 5.19 repre´sente le logarithme des fonctions couˆts F¯(z1, c1 / r∗e , ψ0) de´pendant de
l’impe´dance z1 et de la ce´le´rite´ c1. L’allure des fonctions couˆts est semblable a` celle pre´sente´e pour
des objets non ale´atoires. L’estimation de l’impe´dance est :
z∗1 = 1.3978 MRayl.
L’erreur relative sur l’estimation de l’impe´dance z1 est de 0.95% (contre 0.22% en milieu non
ale´atoire).
La figure 5.20 repre´sente la ce´le´rite´ estime´e c∗1(ψk / z∗1 , r∗e) pour diffe´rents angles de diffraction
ψk = 0
o, · · · , 180o quand l’impe´dance est connue (z∗1 =1.3978 MRayl). La ce´le´rite´ c1 est obtenue
en moyennant les ce´le´rite´s estime´es pour les angles de diffraction 25o ≤ ψ ≤45o (comme effectue´
pre´ce´demment) :
c∗1 = 1472.6 m/s.
L’erreur relative sur l’estimation de la ce´le´rite´ c1 est de 1.8% (contre 0.03% en milieu non ale´atoire).
La figure 5.21(b) repre´sente la fonction couˆt F¯(z2 / ca2 , z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0) de´pendant de z2,
lorsque la valeur de la ce´le´rite´ c2 est impose´e a priori a` 1500 m/s. L’estimation de l’impe´dance est :
z∗2 = 1.7258 MRayl.
L’erreur relative sur l’estimation de l’impe´dance z2 est de 3.15% (contre 0.39% en milieu non
ale´atoire).
Les re´sultats obtenus montrent que la me´thode d’optimisation est assez robuste aux milieux
ale´atoires, meˆme si les re´sultats sont moins bons, les estimations restent correctes.
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FIG. 5.19 – (a) Fonctions couˆts Log(F¯(z1, c1 / r∗e , ψ0)) de´pendant de z1 et c1 en re´trodiffusion
(γ = 0o). (b) Fonction couˆt F¯(z1 / ca1 , r∗e , ψ0) de´pendant de z1 en re´trodiffusion quand la ce´le´rite´
est impose´e a priori ca1=1500 m/s.












FIG. 5.20 – Ce´le´rite´ estime´e c∗1(ψk / z∗1 , r∗e) pour diffe´rents angles de diffraction ψk = 0o, · · · , 90o
quand l’impe´dance est connue (z∗1 =1.3978 MRayl).
(a)

























FIG. 5.21 – (a) Fonctions couˆts Log(F¯(z2, c2 / z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0)) de´pendant de z2 et c2 en
re´trodiffusion (γ = 0o). (b) Fonction couˆt F¯(z2 / ca2 , z∗1 , c∗1, r∗e , r∗i , ψ0) de´pendant de z2 en
re´trodiffusion quand la ce´le´rite´ est impose´e a priori ca1=1500 m/s.
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5.4 Discussion et conclusion
Une me´thode d’optimisation, employant l’information ge´ome´trique fournie par une me´thode to-
mographique, a e´te´ utilise´e afin d’obtenir l’information quantitative du parame`tre d’impe´dance. Cette
me´thode est adapte´e a` des objets simples : inclusions homoge`nes ou quasi-homoge`nes dans un milieu
homoge`ne ou quasi-homoge`ne. L’objet est approche´ localement par un corps canonique e´quivalent.
Ce corps canonique re´alise une re´duction de mode`le permettant une pre´diction analytique des me-
sures locales. Nous proce´dons a` l’inversion optimale des donne´es acquises en re´trodiffusion pour
l’estimation de l’impe´dance et en diffraction pour l’estimation de la ce´le´rite´. L’inversion consiste a`
re´soudre de fac¸on ite´rative un proble`me direct minimisant l’e´cart entre la mesure du champ re´trodif-
fuse´ par l’objet et le calcul du champ diffracte´ par ce corps e´quivalent. La me´thode d’optimisation
donne d’excellents re´sultats lorsque l’objet peut eˆtre approche´ par un objet canonique (cas du tube)
ou lorsque l’objet posse`de un rayon de courbure assez proche du corps canonique estimateur (cas de
l’objet a` inclusions de tailles variables).
Lors de l’e´tude des fantoˆmes acade´miques, la pre´dominance des parame`tres d’impe´dance et de
ce´le´rite´ a e´te´ e´tudie´e. En re´trodiffusion, en trac¸ant les fonctions couˆts de´pendant de ces deux pa-
rame`tres, nous avons pu observer la robustesse du parame`tre d’impe´dance par rapport au parame`tre
de ce´le´rite´. De meˆme, en trac¸ant les fonctions couˆts de´pendant de la ce´le´rite´ pour plusieurs angles de
diffraction, la pre´dominance du parame`tre de ce´le´rite´ en transmission s’est traduit par un minimum
prononce´. Ces conclusions sont identiques a` celles formule´es au chapitre 1 avec les diagrammes de
directivite´ oppose´s pour ces deux meˆmes parame`tres.
Dans le cas de l’objet a` inclusions de tailles variables (inclusions de´centre´es), un corps circulaire
e´quivalent de´centre´ serait plus adapte´. La me´thode d’optimisation donnerait alors des bons re´sultats,
similaires a` ceux que nous avons obtenu dans le cas du tube. Cependant cela ne´cessiterait d’em-
ployer un proble`me direct plus sophistique´ tel qu’une repre´sentation en inte´grale de domaine ou de
volume. On pourrait meˆme envisager de de´velopper des mode`les e´quivalents plus complexes, en
utilisant par exemple des simulations nume´riques telles que celles pre´sente´es avec la me´thode
d’e´le´ments finies au chapitre 2, ou celles re´alise´es par Manry & Broschat (1996) avec une me´thode
de diffe´rences finis. Au lieu d’utiliser, lors de la re´solution du proble`me direct, le calcul analytique
du champ diffracte´ par un corps canonique (ou circulaire de´centre´), on utiliserait ces simulations
nume´riques qui permettraient de prendre en compte des organes a` ge´ome´trie complexe tels que le
sein. Ne´anmoins, ces me´thodes sont che`res en temps de calcul. L’approximation canonique a l’avan-
tage de permettre un calcul de la re´ponse acoustique extreˆmement rapide, quasiment en temps re´el :
une minimisation avec une centaine d’ite´rations (et donc une centaine de re´solutions du proble`me
direct) est re´alise´e en moins de 1 minutes.
Par ailleurs, le mode`le e´quivalent que nous avons utilise´ pourrait eˆtre ame´liore´ en de´veloppant un
objet canonique e´quivalent a` plusieurs couches, ou encore en tenant compte des milieux atte´nuant et
e´lastique.
Un point qui reste a` approfondir est l’applicabilite´ de la me´thode au sein en utilisant un proble`me
direct simple (calcul analytique de la re´ponse d’un corps canonique, ou repre´sentation en inte´grale de
domaine ou de volume). Le sein est un organe beaucoup plus complexe que les objets-tests utilise´s,
meˆme munis de macrostructure.
Un domaine ou` l’applicabilite´ est peut-eˆtre moins proble´matique est l’imagerie et la caracte´risation
des os longs. Une coupe de diaphyse n’est pas tre`s e´loigne´e de nos objets-tests, surtout lorsqu’ils
sont munis d’une macrostructure. C’est peut-eˆtre dans ce domaine que notre technique pre´sente le
plus grand avenir.






Validation de l’ensemble des
techniques tomographiques mises en
oeuvre sur un unique fantoˆme
nume´rique
Ce chapitre pre´sente les reconstructions qualitative et quantitative d’un fantoˆme nume´rique acade´-
mique pre´sentant des variations des trois parame`tres densite´, ce´le´rite´ et absorption. Nous confrontons
ainsi sur la base d’un meˆme fantoˆme nume´rique les me´thodes tomographique expose´es pre´ce´dem-
ment dans ce manuscrit : la tomographie qualitative d’impe´dance avec et sans correction des aberra-
tions duˆes a` l’approximation de Born, la technique de type layer stripping pour la reconstruction de
la carte de ce´le´rite´ et enfin la tomographie d’absorption avec correction des effets de la diffraction.
6.1 Pre´sentation du fantoˆme
La simulation est mene´e sur une grille de 1730× 1730 (∆x=0.016 mm, 27.7 mm× 27.7 mm).
360 transducteurs (fre´quence centrale 2.5 MHz, λ=0.6 mm) sont e´quire´partis sur un cercle de rayon
R=13.2 mm. Pour chaque position de l’e´metteur, on simule la propagation de l’onde et on mesure le
champ diffracte´ sur les 359 re´cepteurs. La forme de l’onde incidente est identique a` celle repre´sente´e
au chapitre 1 a` la figure 1.3.
Le fantoˆme cylindrique (Fig. 6.1) est un objet fluide, immerge´ dans l’eau (densite´ 1000 kg/m3,
ce´le´rite´ 1500 m/s), ayant les caracte´ristiques suivantes : densite´ 950 kg/m3, ce´le´rite´ 1470 m/s et
absorption 6 Np/m/MHz. Le rayon de l’objet est de 12 mm et les diame`tres des inclusions sont
d0=8λ=3.6 mm, d1=4λ=2.4 mm et d2=2λ=1.2 mm. Les inclusions ont les caracte´ristiques sui-
vantes : densite´ 1040 kg/m3, ce´le´rite´ 1600 m/s et absorption 19 Np/m/MHz. Ce fantoˆme est de
type acade´mique (inclusions homoge`nes dans un milieu homoge`ne) et correspond a` un mode`le sim-
pliste de sein : une matrice de graisse contenant des ne´croses. Nous avons choisi des inclusions de
tailles plus importantes (par rapport a` la taille des inclusions pre´sente´e dans les autres chapitres du
manuscrit) car la technique de layer stripping, conditionnant les corrections des techniques de to-
mographie de re´flectivite´ et d’absorption, permet seulement de discriminer des objets de l’ordre de
deux longueurs d’onde (voir chapitre 3).
La figures 6.2 (et respectivement figure 6.3) repre´sente les ”cliche´s” de la simulation a` deux instants
t du rayonnement d’une source cylindrique situe´e en bordure du domaine dans le milieu sans objet
-champ incident- (et respectivement avec l’objet -champ total-). Le train d’onde principal du champ
total dans l’objet diffe`re tre`s peu du champ incident meˆme a` l’inte´rieur des inclusions, ce qui justifie
l’utilisation de l’approximation de Born dans le cas de notre objet faiblement contraste´.
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TAB. 6.1 – Proprie´te´s acoustiques
Milieu Densite´ Ce´le´rite´ Absorption
(kg/m3) (m/s) (Np/m/MHz)
Eau 1000 1500 0
Matrice 950 1470 6































































FIG. 6.1 – Fantoˆme nume´rique acade´mique.
6.1. PR ´ESENTATION DU FANT ˆOME 111
(a) Simulation a` t=9 µs (b) Simulation a` t=12 µs
FIG. 6.2 – Simulation a` deux instants t d’une onde cylindrique se propageant dans le milieu de
couplage (l’eau : densite´ ρ0=1000 kg/m3 et ce´le´rite´ c0=1500 m/s) graˆce au code d’e´le´ments finis
visco-acoustique.
(a) Simulation a` t=9 µs (b) Simulation a` t=12 µs
FIG. 6.3 – Meˆme simulation aux meˆmes instants t en pre´sence de l’objet. Le champ dans l’objet est
peu diffe´rent du champ incident (sans objet Fig. 6.2).
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6.2 Tomographie de ce´le´rite´ via la technique de layer stripping
La figure 6.4 illustre la carte de ce´le´rite´ reconstruite en utilisant la technique de layer stripping.
L’estimation moyenne de la ce´le´rite´ des inclusions est 1634 m/s et l’e´cart type est 0.92%, soit ± 15
m/s. On obtient une ce´le´rite´ moyenne supe´rieure a` celle attendue (1600 m/s) : cela correspond au
phe´nome`ne de dispersion. En effet, pour les inclusions, la dispersion (Fig. 4.2) induit des variations





















FIG. 6.4 – Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ avec la technique de type layer stripping (avec un
premier passage pour localiser la matrice). Le contour exact des inclusions est trace´ en pointille´.
6.3 Tomographie de laplacien d’impe´dance avec correction des
temps de vol
Nous reconstruisons le tomogramme de laplacien d’impe´dance (Fig. 6.5) a` l’aide de l’algorithme
de re´troprojection elliptique filtre´e, pre´sente´e au chapitre 1 paragraphe 1.4.2, avec les donne´es ac-
quises en diffraction avec une ouverture de 21o centre´e autour de l’e´metteur (10o+10o+re´trodiffusion
=21o). Les trois inclusions sont de´tecte´es, cependant les inclusions de diame`tre d1=8λ et d3=2λ
sont affecte´es par des distorsions ge´ome´triques qui sont dues a` l’hypothe`se de milieu faiblement
he´te´roge`ne (approximation de Born) dans la proce´dure d’inversion. La me´thode de correction pre´sente´e
au chapitre 1 paragraphe 1.6 est applique´e. Les figures 6.6 et 6.7 montrent les reconstructions par
re´troprojection filtre´e l’une corrige´e avec la carte de ce´le´rite´ estime´e par la technique de layer strip-
ping (Fig. 6.6), l’autre corrige´e avec la carte de ce´le´rite´ exacte en ge´ome´trie (Fig. 6.7). La carte
de ce´le´rite´ exacte en ge´ome´trie posse`de les tailles/formes exactes des inclusions et les ce´le´rite´s
moyennes obtenues via la technique de layer stripping : matrice 1480 m/s (valeur re´elle 1470 m/s a`
laquelle on ajoute de 6 a` 8 m/s par le phe´nome`ne de dispersion -Fig 4.2) et inclusions 1634 m/s (va-
leur re´elle 1600 m/s a` laquelle on ajoute de 20 a` 30 m/s par le phe´nome`ne de dispersion -Fig 4.2). Les
deux reconstructions avec correction des aberrations sont similaires. Les distorsions ge´ome´triques
affectant la plus petite inclusion ont disparu et celles affectant la plus grande ont e´te´ re´duites. On
peut remarquer que l’arte´fact a` l’exte´rieur de l’inclusion moyenne (d2=4λ) de la reconstruction sans
correction (Fig. 6.5) s’est de´place´ a` l’inte´rieur de l’inclusion aux reconstructions avec correction
(Fig. 6.6 et 6.7).










FIG. 6.5 – Reconstruction de l’impe´dance avec l’algorithme de re´troprojection elliptique filtre´e. Les










FIG. 6.6 – Correction des aberrations avec la
carte de ce´le´rite´ reconstruite par la technique de










FIG. 6.7 – Correction des aberrations avec la
carte de ce´le´rite´ ayant les bonnes tailles/formes
des inclusions.
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6.4 Tomographie d’absorption avec correction des effets de dif-
fraction
On s’inte´resse a` pre´sent a` la technique de reconstruction du parame`tre d’absorption pre´sente´e
au chapitre 4. La proce´dure de correction des effets de la diffraction est applique´e. Afin d’e´viter
des phe´nome`nes de diffraction importants se produisant lorsque l’objet pre´sente des irre´gularite´s
(de forme), nous avons re´gularise´ les contours des inclusions reconstruites par layer stripping : les
inclusions sont approxime´es par des ellipses re´gulie`res (Fig. 6.8). La figure 6.9 repre´sente la simu-
lation a` deux instants t de la propagation ultrasonore a` travers le fantoˆme nume´rique ayant la carte
de ce´le´rite´ reconstruite par layer stripping (et une absorption nulle). Ces simulations tentent de re-
produire le champ diffracte´ par l’objet original et sont donc a` comparer avec la figure 6.3. La figure
6.10 permet de comparer les donne´es projete´es de l’absorption inte´gre´e analytique et estime´e. La
me´thode de correction ame´liore conside´rablement l’estimation de l’absorption pour les deux plus
grandes inclusions de diame`tres 8λ et 4λ. Pour ces deux inclusions, l’erreur relative maximale est





















FIG. 6.8 – Tomographie de ce´le´rite´ par ”layer stripping”. Pour la correction, le contour des inclusions
est approxime´ par des ellipses (en rouge). En vert, le contour exact des inclusions.
(a) Simulation a` t=9 µs (b) Simulation a` t=12 µs
FIG. 6.9 – Simulation aux meˆmes instants t qu’a` la simulation Fig. 6.3 en pre´sence d’un objet ayant
la carte de ce´le´rite´ issue de la technique layer stripping et une densite´ homoge`ne (1000 kg/m3).
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FIG. 6.10 – Donne´es projete´es pour l’e´metteur (x=0.65 mm, y=13.85 mm) en utilisant la me´thode





















FIG. 6.11 – Reconstruction d’absorption en uti-
lisant la me´thode du rapport spectral sans cor-






















FIG. 6.12 – Reconstruction d’absorption en uti-
lisant la me´thode du rapport spectral avec cor-
rection des effets de diffraction.
















Profil de l’objet reconstruit avec correction
Profil de l’objet reconstruit sans correction
Profil de l’objet
(a)














Profil de l’objet reconstruit avec correction
Profil de l’objet reconstruit sans correction
Profil de l’objet
(b)
FIG. 6.13 – Comparaisons des profils de l’objet reconstruit sans (trait en pointille´) et avec (trait
plein) correction des effets de correction.
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Les figures 6.11 et 6.12 montrent les reconstructions obtenues lorsque l’absorption inte´gre´e est
calcule´e en ne´gligeant les effets de diffraction [Eq.(4.3)] et en corrigeant les effets de diffraction
[Eq.(4.8)], respectivement. Dans le cas d’une reconstruction par rayons droits sans correction de dif-
fraction (Fig. 6.11), on peut noter des arte´facts (cercles concentriques) autour des deux plus grandes
inclusions. La figure 6.13 donne les profils correspondant. Les reconstructions par rayons droits avec
et sans correction des effets de diffraction montrent qu’avec les deux me´thodes, des objets de l’ordre
de deux fois la longueur d’onde peuvent eˆtre de´tecte´s. La me´thode de correction propose´e permet
de discriminer la taille et d’e´valuer l’absorption d’objets de quatre fois la longueur d’onde (Fig.
6.12). Pour la plus petite des inclusions, aucune des deux reconstructions n’est satisfaisante. Cela
provient principalement de la mauvaise de´limitation de la plus petite inclusion dans l’estimation de
la carte de ce´le´rite´ (Fig. 6.8) : la figure 6.15 montre le tomogramme d’absorption obtenu quand la
correction est effectue´e avec une carte de ce´le´rite´ pre´sentant les bonnes tailles/formes des inclusions
et des ce´le´rite´s moyennes suivantes : matrice 1480 m/s et inclusions 1634 m/s (obtenues par layer
stripping). L’estimation de l’absorption est conside´rablement ame´liore´e pour la plus petite inclusion.
Le point faible de cette me´thode est par conse´quent sa sensibilite´ a` la discrimination des inclusions
de l’ordre de la longueur d’onde (phe´nome`ne de re´sonance).
























Estimation avec correction exacte
Estimation avec correction
Analytique
FIG. 6.14 – Donne´es projete´es pour l’e´metteur (x=0.65 mm, y=13.85 mm) en utilisant la me´thode





































Profil de l’objet reconstruit avec la correction "exacte"
Profil de l’objet reconstruit avec correction
Profil de l’objet
(b)
FIG. 6.15 – Reconstruction d’absorption en utilisant la me´thode du rapport spectral avec correction
exacte en ge´ome´trie des effets de diffraction (a) et comparaison des profils (b).
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6.5 Conclusion
Ce chapitre pre´sente sur la base d’un meˆme objet acade´mique (nume´rique) les reconstructions
qualitative (tomographie de re´flexion ou d’impe´dance) et quantitative de ce´le´rite´ et d’absorption. La
reconstruction de la carte de ce´le´rite´ est de premie`re importance puisqu’elle conditionne les deux
me´thodes de correction : correction d’aberrations induites par l’approximation de Born pour la to-
mographie de re´flexion et correction des effets de diffraction pour la tomographie d’absorption. Pour
la tomographie quantitative de ce´le´rite´ et d’absorption, il est possible de de´tecter des objets de taille
2λ et d’estimer correctement ces deux parame`tres pour des objets de taille 4λ.
Nous souhaitons a` pre´sent valider expe´rimentalement nos me´thodes de reconstruction. Nous nous
concentrerons sur la tomographie de laplacien d’impe´dance et la me´thode de type layer stripping.
Nous n’avons pas valide´ expe´rimentalement la tomographie d’absorption avec correction des ef-
fets de diffraction. Les objets utilise´s en expe´rience ont une taille similaire a` celle d’un sein (diame`tre
de 8 cm a` 20 cm) et la maquette ANAI¨S dont nous nous servons est focalise´e a` 5 cm. La me´thode de
correction ne´cessiterait de re´aliser une simulation sur une grille de grande taille (au minimum 8 cm
× 8 cm) : a` la fre´quence centrale a` laquelle nous travaillons (3 MHz), la dispersion nume´rique serait
trop importante. Cette remarque est assez similaire a` celle effectue´e au chapitre 2 paragraphe 2.6
qui mettait en e´vidence la contrainte de temps de calcul et le proble`me de la dispersion nume´rique
dans les simulations nume´riques. Si, au contraire, nous tentons d’adapter les expe´riences en cuve
aux simulations nume´riques, il serait alors ne´cessaire de travailler avec une antenne (synthe´tique)
de diame`tre d’environ 3 cm mais nous ne disposons pas de transducteurs (a` l’e´mission et/ou la
re´ception) qui permettrait cette expe´rience.
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Chapitre 7
Validation expe´rimentale
Ce chapitre pre´sente les reconstructions de laplacien d’impe´dance et de layer stripping sur des
fantoˆmes re´alise´s a` partir de gels d’agar-agar. Nous pre´sentons au pre´alable le banc de mesure
expe´rimental a` balayage me´canique automatique ainsi que l’e´tude mene´e afin de caracte´riser les
parame`tres acoustiques (densite´, ce´le´rite´, atte´nuation) des mate´riaux constitutifs de ces fantoˆmes.
Les travaux pre´sente´s dans ce chapitre ont e´te´ re´alise´s avec P. Lasaygues a` qui je renouvelle mes
remerciements pour son aide pre´cieuse.
7.1 Description du banc de mesure expe´rimental a` balayage me´ca-
nique
Le banc de mesure que nous avons utilise´ pour les acquisitions est un ”scanner a` ultrasons” (Fig.
7.1) conc¸u et re´alise´ au Laboratoire de Me´canique et d’Acoustique par J.-P. Lefebvre et J.-L. Arnaud
dans les anne´es 1980 puis ame´liore´ par P. Lasaygues. Ce banc a` balayage me´canique automatique
a e´te´ conc¸u pour mettre au point les proce´dures de reconstruction 2D et simuler le fonctionnement
d’antennes circulaires ou semi-circulaires.
FIG. 7.1 – Vue d’ensemble du scanner 2D a` ultrasons.
L’objet a` imager (de´signe´ sous le nom de cible) et les transducteurs sont immerge´s dans une cuve
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FIG. 7.2 – Bras principal du scanner 2D a` ultrasons.
FIG. 7.3 – Porte transducteur




- acquisition des signaux
de traitement des signaux
Baie de commande





FIG. 7.4 – Synoptique ge´ne´ral du scanner 2D a` ultrasons.
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remplie d’eau, de dimensions 2.5 m ×1.5 m pour une hauteur de 2.5 m. Les transducteurs et la cible
sont porte´s par les bras mobiles du banc automatise´. Le syste`me posse`de une me´canique autorisant
sept degre´s de liberte´ pour analyser l’objet suivant plusieurs incidences.
Le balayage circulaire autour de la cible s’effectue soit par une rotation de l’ensemble bras principal
et porte-transducteur, soit par une rotation de la cible.
Le bras principal (Fig. 7.2) est entraıˆne´ en rotation autour de l’axe central de la machine par un
moteur pas a` pas au travers d’un syste`me vis-e´crou permettant une pre´cision de 0.005 degre´.
Sur le bras principal sont place´s deux chariots. Chaque chariot supporte un bras transversal ortho-
gonal au bras principal, destine´ a` assurer les translations late´rales des transducteurs. Ces deux bras
transversaux sont e´quipe´s de glissie`res horizontales de 300 mm de longueur assurant le guidage des
mouvements transversaux des chariots porte-transducteurs. Sur chaque chariot porte-transducteur
est place´ un transducteur fonctionnnant en e´metteur, en re´cepteur, ou bien en e´metteur/re´cepteur.
Les chariots porte-transducteurs autorisent les transducteurs a` effectuer une rotation sur eux-meˆmes
suivant l’axe du support.
La cible, suspendue a` un support ajustable, est guide´e en rotation (avec une pre´cision de 0.005 degre´).
Afin de re´aliser des images 3D par coupes successives, un ve´rin e´lectrique permet de de´placer verti-
calement la cible.
Une baie de commande permet de commander les moteurs pas a` pas du banc de tomographie.
Un micro-ordinateur ge`re le pilotage du banc via la baie de commande et l’acquisition des signaux
par l’interme´diaire d’un oscilloscope nume´rique.
7.2 Mesure des parame`tres acoustiques sur des tranches de mate´-
riaux homoge`nes d’e´paisseur constante
Nous pre´sentons ici les mesures des parame`tres de ce´le´rite´ et d’atte´nuation effectue´es en trans-
mission dans les diffe´rents e´chantillons fac¸onne´s sous la forme de tranches homoge`nes d’e´paisseur
constante.
7.2.1 Principe des mesures effectue´es pour de´terminer l’e´paisseur, la ce´le´rite´,
la densite´ et l’atte´nuation
Le montage expe´rimental comprend deux transducteurs ultrasonores monte´s coaxialement de
part et d’autre de l’e´chantillon (Fig. 7.5 et Fig. 7.6). Une paire de transducteurs plans Imasonic
(pie´zo-composites circulaires vibrant en piston) de fre´quence centrale 3 MHz a e´te´ utilise´e (Fig.
7.7). Les caracte´ristiques de ces transducteurs plans sont indique´es dans le tableau 7.1. La distance













L’e´chantillon se situe a` mi-chemin, a` la distance de transition, ou` le champ est a` la fois intense et
homoge`ne.
Dans ces expe´riences, la ce´le´rite´ des ultrasons dans l’eau de la cuve c0 est de 1495 m/s (mesures
en transmission dans l’eau).
Pour ve´rifier l’inde´pendance des mesures vis-a`-vis de l’e´paisseur de l’e´chantillon, deux e´chantillons
d’e´paisseurs diffe´rentes sont utilise´s. L’e´paisseur, la ce´le´rite´ et l’absorption finales re´sultent de la
moyenne de onze mesures individuelles re´alise´es a` des positions de l’e´chantillon diffe´rentes. Ceci
est re´alise´ par un balayage transversal des transducteurs sur 50 mm par pas de 5 mm.
La fre´quence d’e´chantillonnage est de 20 MHz, soit un e´chantillonnage temporel de δt=0.05 µs. Les
signaux sont enregistre´s sur 2048 points, soit 2048 × 0.05= 102.04 µs.

































FIG. 7.5 – Principe de mesure.
FIG. 7.6 – Position relative de l’e´chantillon
d’agar-agar et des transducteurs. Les deux trans-
ducteurs ultrasonores sont monte´s coaxialement
de part et d’autre de l’e´chantillon.
FIG. 7.7 – Transducteur plan Imasonic
de fre´quence centrale 3 MHz.
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TAB. 7.1 – Caracte´ristiques des transducteurs ultrasonores plans.
Transducteur plan Imasonic
Fre´quence centrale 3 MHz
Bande passante a` -6 dB 2 MHz
Diame`tre 17.2 mm
Ouverture (a` -6 dB) au niveau
de la distance de transition 9 mm
Fresnel-Fraunhofer
Mesure d’e´paisseur
Afin de de´terminer l’e´paisseur e, trois mesures sont re´alise´es :
– Une mesure en transmission dans l’eau (en l’absence de l’e´chantillon) afin d’estimer la dis-
tance L entre les deux transducteurs (Fig. 7.5). La distance L est de´termine´e a` partir du temps
de vol tL du signal transmis dans l’eau.
– Deux mesures en re´trodiffusion par chacun des deux transducteurs de part et d’autre de l’e´chan-
tillon afin d’estimer les distances d1 et d2 (Fig. 7.5). Les distances d1 et d2 sont de´termine´es a`
partir des temps de vol t1 et t2 des signaux re´trodiffuse´s par l’e´chantillon pour chaque trans-
ducteur.
Les temps de vol sont de´termine´s par premier passage a` ze´ro des signaux. L’e´paisseur est donne´e
par :
e = L− d1 − d2
= c0
(
tL − t1 + t2
2
) (7.1)
On suppose que l’on ne fait pas d’erreur sur la mesure de ce´le´rite´ dans l’eau c0 et que l’erreur sur les
temps de vol ∆t est de l’ordre de 2δt=0.1 µs. L’erreur de mesure sur l’e´paisseur ∆e est alors e´gale
a` :
∆e = 2c0∆t. (7.2)
Ainsi l’e´paisseur e est mesure´e avec une pre´cision de 0.3 mm (pour une ce´le´rite´ de l’eau de 1495
m/s).
Mesure de densite´
La densite´ est calcule´e en pesant les e´chantillons sur une balance e´lectronique de pre´cision ∆m=
0.01 gramme et en e´valuant le volume V des e´chantillons
V = Surface× Epaisseur = Se.
Les e´chantillons sont fabrique´s dans des moules cylindrique (S = πR2, avec R le rayon du
moule) ou paralle´le´pipe´dique (S = Longueur × largeur = L × l). Les mesures du rayon du
moule cylindrique, et de la longueur et largeur du moule paralle´le´pipe´dique sont re´alise´es avec une
pre´cision de 0.1 mm.
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Mesure de ce´le´rite´
La ce´le´rite´ des ondes de compression dans l’e´chantillon cech est de´termine´e en mesurant le temps
de vol t du signal transmis en pre´sence de l’e´chantillon et le temps de vol tref du signal mesure´ en
transmission dans l’eau. La ce´le´rite´ des e´chantillons est donne´e par :
cech =
e
(t− tref ) + e
c0
(7.5)
Avec les erreurs commises sur l’e´paisseur ∆e et sur les temps de vol ∆t=0.01 µs, l’erreur de mesure
sur la ce´le´rite´ ∆cech
cech




∣∣∣∣1e − 1c0(t− tref ) + e
∣∣∣∣∆e+ ∣∣∣∣ 2c0c0(t− tref ) + e
∣∣∣∣∆t. (7.6)
On peut remarquer que l’erreur de´pend de l’e´paisseur de l’e´chantillon : plus l’e´chantillon sera e´pais,
plus l’erreur de mesure sur la ce´le´rite´ sera re´duite.
Mesure d’absorption
La pente d’absorption dans l’e´chantillon αech est e´galement de´termine´e en effectuant deux me-
sures : une avec l’e´chantillon place´ entre les deux transducteurs et l’autre sans, comme nous avons
pu le voir au chapitre 4. Les effets de diffraction sont ne´glige´s. La pente d’absorption αech est la
pente du rapport du logarithme des spectres |Y0(f)/Yech(f)| en fonction de la fre´quence f divise´e




ln |Y0(f)| − ln |Yech(f)|
f
(7.7)
ou` Y0 le spectre du signal ultrasonore mesure´ en transmission dans l’eau et Yech le spectre du signal
transmis a` travers l’e´chantillon. L’atte´nuation ainsi de´finie s’exprime en Np/m/MHz.
On suppose que l’on commet des erreurs sur la mesure de l’e´paisseur ∆e et sur la mesure de la pente
∆p. L’erreur commise sur la pente par re´gression line´aire ∆p est la moyenne quadratique de l’e´cart
entre les points et la loi affine. L’erreur de mesure sur l’absorption ∆αech
αech










7.2.2 Mesures des parame`tres acoustiques en transmission dans diffe´rents
e´chantillons fac¸onne´s sous la forme de tranches homoge`nes d’e´paisseur
constante
Nous avons de´termine´ l’e´paisseur, la ce´le´rite´ et l’absorption pour des e´chantillons de paraffine et
de gels eau-sel.
La paraffine
Deux e´chantillons sont fabrique´s en faisant fondre de la paraffine au bain marie. Une fois liquide,
la paraffine est coule´e dans un moule paralle´le´pipe´dique de dimension 11.34 cm × 8.38 cm. La
figure 7.8 repre´sente les signaux mesure´s en l’absence d’e´chantillon et en pre´sence de l’e´chantillon
de paraffine. Le signal transmis a` travers l’e´chantillon de paraffine est tre`s atte´nue´ et arrive avant le
signal transmis dans l’eau.
Les e´paisseurs moyennes des deux e´chantillons obtenues par mesure ultrasonore sont : 7.57 mm
et 17.20 mm (mesure´es avec une pre´cision de ±0.3 mm). Les parame`tres acoustiques des deux
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e´chantillons sont re´sume´s au tableau 7.2. On peut noter que l’e´valuation des parame`tres acoustiques
sont tre`s proches pour les deux e´chantillons. Les erreurs pour les mesures d’e´paisseur et de ce´le´rite´
pourraient eˆtre re´duites en utilisant une fre´quence d’e´chantillonnage plus e´leve´e. Comme attendu,
les re´sultats obtenus sont inde´pendants de l’e´paisseur, et l’erreur de mesure sur la ce´le´rite´ est la plus
faible pour l’e´chantillon le plus e´pais.

























FIG. 7.8 – (a) Signaux mesure´s en transmission dans l’eau (en trait pointille) et dans l’e´chantillon
de paraffine (en trait plein). (b) Spectres correspondants.


























FIG. 7.9 – Exemple de mesure d’absorption : re´gression line´aire (trait en pointille´) effectue´e sur le
rapport entre le logarithme des spectres et la fre´quence f , divise´ par l’e´paisseur de l’e´chantillon (trait
plein).
TAB. 7.2 – Caracte´ristiques acoustiques de la paraffine.
Epaisseur de l’e´chantillon Densite´ Ce´le´rite´ moyenne Pente d’absorption moyenne
(mm) (kg/m3) (m/s) (Np/m/MHz)
7.57 ± 0.3 954 ± 39 2073 ± 61 104.3 ± 13.6
17.20 ± 0.3 979 ± 19 2082 ± 37 106.7 ± 10.9
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Les gels eau-sel
Pour simuler des milieux biologiques tre`s faiblement contraste´s par rapport a` l’eau, nous avons
utilise´ des me´langes d’eau, de poudre d’agar-agar et de sel. La quantite´ de sel me´lange´e dans l’eau
de´termine la ce´le´rite´ et la densite´ des ondes ultrasonores dans le milieu.
L’agar-agar est un de´rive´ d’algue utilise´ habituellement en biologie comme milieu de croissance des
bacte´ries. Le produit se pre´sente sous forme de poudre. Le gel final est obtenu en me´langeant cette
poudre a` de l’eau (sale´e ou non) et en chauffant le tout au-dela` de 80oC. En refroidissant (en dessous
de 40oC), le me´lange se ge´lifie. Sa consistance de´pend de la proportion d’agar-agar. Nous avons
choisi une concentration de 2.5% de poudre en masse afin que le gel soit suffisamment solide pour
eˆtre manipulable. Un gel d’agar-agar non charge´ en sel a des proprie´te´s quasi-identiques a` celles de
l’eau.
Trois e´chantillons avec trois pourcentages de sel diffe´rents (0%, 5% et 10% en masse) ont e´te´
re´alise´s. L’inconve´nient des gels eau-sel est que le sel diffuse progressivement dans le bain. En
quelques jours (environ sept), le gel a les meˆmes proprie´te´s acoustiques que le milieu qui l’entoure
(rapport interne LMA G. Rabau 1994). Il est ne´cessaire de conserver les e´chantillons fabrique´s dans
une solution ayant le meˆme pourcentage de sel que le gel et d’utiliser les e´chantillons rapidement
apre`s leur fabrication (deux a` trois jours maximum).
Nous avons utilise´ des moules cylindriques de rayon 11.23 mm. La figure 7.10 repre´sente les
signaux mesure´s en transmission dans l’eau (sans e´chantillon) et dans l’e´chantillon d’agar-agar ne
contenant pas de sel. Contrairement a` la paraffine, les ondes acoustiques sont peu atte´nue´es. A l’ori-
gine, les expe´riences sur les gels eau-sel ont e´te´ effectue´es afin de connaıˆtre le parame`tre de ce´le´rite´.
Nous n’avons pas mene´ une e´tude pour le parame`tre d’absorption ce qui nous a permis de modifier
les gains d’amplification du ge´ne´rateur en fonction de l’e´paisseur des e´chantillons. Pour des me-
sures d’atte´nuation dans de l’agar-agar, on peut se rapporter a` Bouakkaz et al (1994) qui ont mene´
une e´tude sur une large gamme de fre´quences, entre 0.2 et 22 MHz. Comme l’eau, l’atte´nuation des
gels d’agar-agar est en fonction du carre´ de la fre´quence. Pour un me´lange de 3% a` 4% d’agar-agar en
masse (et en absence de sel), ils trouvent une valeur du coefficient d’atte´nuation de αagar =63.10−4
Np/m/MHz2, tre`s proche de celui de l’eau (αeau =25.10−4 Np/m/MHz2).
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FIG. 7.10 – (a) Signaux mesure´s en transmission dans l’eau (en trait pointille´) et dans l’e´chantillon
d’agar-agar sans sel (en trait plein). (b) Spectres correspondants.
Le tableau 7.3 donne les valeurs mesure´es pour l’e´paisseur, la densite´ et la ce´le´rite´ a` travers les
gels charge´s de sel. Comme attendu, le sel pre´sent dans les e´chantillons fait augmenter la densite´ et
la ce´le´rite´.
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TAB. 7.3 – Caracte´ristiques acoustiques des gels eau-sel.
% de sel au moment Epaisseur de l’e´chantillon Densite´ Ce´le´rite´ moyenne
de la fabrication (mm) (kg/m3) (m/s)
0 12.08 ± 0.3 1005 ± 26 1501 ± 37
0 33.18 ± 0.3 1016 ± 24 1504 ± 14
5 15.15 ± 0.3 1037 ± 23 1560 ± 31
5 35.05 ± 0.3 1057 ± 15 1564 ± 13
10 13.86 ± 0.3 1066 ± 26 1615 ± 34
10 25.74 ± 0.3 1078 ± 24 1619 ± 19
7.2.3 Re´sume´
Nous avons mesure´ les proprie´te´s acoustiques sur diffe´rents e´chantillons fac¸onne´s sous la forme
de tranches homoge`nes d’e´paisseur quasi-constante. Le tableau 7.4 re´sume les proprie´te´s acoustiques
mesure´es pour la paraffine et les gels eau-sel. Dans le paragraphe suivant, nous simulons des le´sions
pre´sentant d’importants contrastes de ce´le´rite´ et d’impe´dance avec la paraffine. Nous simulons des
milieux plus faiblement contraste´s, type tissus mous sains avec les gels eau-sel a` 5% et 10% de sel.
TAB. 7.4 – Caracte´ristiques acoustiques des mate´riaux e´tudie´s.
Densite´ Ce´le´rite´ Impe´dance
(kg/m3) (m/s) (MRayl)
PARAFFINE 966.5 2077 2.007
GEL EAU-SEL A` 0% de sel 1010 1502 1.517
GEL EAU-SEL A` 5% de sel 1047 1562 1.635
GEL EAU-SEL A` 10% de sel 1072 1615 1.731
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7.3 Validation expe´rimentale de la tomographie d’impe´dance
Nous pre´sentons ici les reconstructions de laplacien d’impe´dance de deux fantoˆmes : trois in-
clusions de paraffine dans une matrice d’agar-agar, et trois inclusions d’eau dans une matrice de gel
eau-sel a` 10% de sel. Le second fantoˆme pre´sente donc un contraste d’impe´dance plus faible que le
premier.
7.3.1 Description des deux montages expe´rimentaux
Les acquisitions sont re´alise´es soit avec la maquette-test de 128 e´le´ments du de´montrateur ANAI¨S,
soit avec le transducteur plan pre´ce´demment cite´. Il est inte´ressant de comparer les re´sultats obtenus
avec ces deux montages expe´rimentaux : ils illustrent les possibilite´s offertes par des transducteurs
quasi-ponctuels (maquette-test) et celles offertes par des transducteurs de grande dimension.
Pour toutes les expe´riences, la fre´quence d’e´chantillonnage est de 20 MHz, ce qui permet un
e´chantillonnage temporel de 0.05 µs. Les signaux sont enregistre´s sur 8 bits et sont moyenne´s sur
cinq tirs (le signal re´sulte de la moyenne de cinq signaux conse´cutivement acquis pour une meˆme
position des transducteurs e´metteur/re´cepteur et de l’objet).
Afin de synchroniser temporellement tous les signaux sur le centre acoustique de l’antenne circulaire
synthe´tique, des mesures de re´fe´rence sont re´alise´es sur un fil fin de nylon.
Expe´rience re´alise´e avec la maquette-test 128 e´le´ments
La maquette-test correspond a` 1/8ie`me de l’antenne semi-circulaire finale de 1024 e´le´ments, de
fre´quence centrale 3 MHz (Fig. 7.11). Les e´le´ments sont re´partis re´gulie`rement tous les 0.32 mm.
Les caracte´ristiques des e´le´ments sont reporte´es dans le tableau 7.5. Leur petite taille ainsi que leur
grande ouverture late´rale (55 mm) permettent de se rapprocher de sources et de capteurs ponctuels.
Rappelons que la longueur d’onde centrale dans l’eau est de 0.5 mm, un peu moins de deux fois la
largeur d’un e´le´ment de l’antenne (0.3 mm).
(a) Antenne semi-circulaire finale 1024 e´le´ments et
maquette-test 128 e´le´ments.
(b) Maquette 128 e´le´ments.
FIG. 7.11 – Photographies de l’antenne semi-circulaire finale 1024 e´le´ments et de la maquette-test
128 e´le´ments.
Pour le de´monstrateur ANAI¨S, il sera possible d’e´mettre et de recevoir sur un sous-ensemble
de 32 voies. Lors de la re´alisation de cette expe´rience, nous ne disposions pas d’un tel syste`me
multivoies e´mission/re´ception mais d’un simple syste`me d’acquisition permettant uniquement une
e´mission et une re´ception par le meˆme e´le´ment (mesure en re´trodiffusion) ou deux e´le´ments distincts
(mesure en diffraction). Une antenne circulaire est donc simule´e en effectuant plusieurs balayages
circulaires sur 360o avec un pas angulaire de 1o. L’e´le´ment central no64 de la maquette a e´te´ utilise´
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TAB. 7.5 – Caracte´ristiques des e´le´ments de la maquette-test du de´monstrateur ANAI¨S.
Maquette-test 128 e´le´ments Imasonic
Fre´quence centrale 3 MHz
Bande passante a` -6 dB 2.5 MHz
Dimension d’un e´le´ment 20 mm × 0.3 mm
Ouverture late´rale 55 mm
Ouverture azimutale (ou en e´le´vation) 1.5 mm
Distance focale 50 mm
en tant qu’e´metteur. Le meˆme e´le´ment (mesure en re´trodiffusion) ou un e´le´ment distinct (mesure en
diffraction arrie`re a` ± 18o maximum par rapport a` la re´trodiffusion) est utilise´ en tant que re´cepteur.
Ainsi une tomographie en diffraction utilisant N images cumule´es (soit une ouverture compose´e de
N e´le´ments) ne´cessite N balayages circulaires autour de l’objet.
L’antenne circulaire synthe´tique est de diame`tre 12.25 cm. Pour une moyenne sur cinq tirs, un ba-
layage circulaire me´canique sur 360o avec un pas angulaire de 1o s’effectue en environ 1h20min.
Expe´rience re´alise´e avec un transducteur plan de fre´quence centrale 3 MHz
Les caracte´ristiques du transducteur plan de fre´quence centrale 3 MHz sont donne´es au tableau
7.1.
Une antenne circulaire est simule´e en effectuant un seul balayage circulaire (mesure en re´trodiffusion)
sur 360o avec un pas angulaire de 1o. L’antenne circulaire synthe´tique ainsi re´alise´e est de diame`tre
14.75 cm, soit environ la distance de transition Fresnel-Fraunhofer.
L’ouverture late´rale du transducteur est assez petite (9 mm) par rapport a` l’ouverture late´rale d’un
e´le´ment de l’antenne ANAI¨S (55 mm). Nous avons re´alise´ deux expe´riences. La premie`re consiste
en un simple balayage circulaire autour de l’objet, les donne´es e´tant acquises en re´trodiffusion avec
le meˆme transducteur. La seconde a pour but de simuler un transducteur plan ayant une ouverture
late´rale de 29 mm, soit environ trois fois l’ouverture late´rale du transducteur plan. Pour chaque pas
du balayage circulaire, nous effectuons un balayage transversal du transducteur sur 20 mm par pas
de 2 mm, soit onze positions du transducteur [Fig. 7.12]. Les onze signaux sont ensuite moyenne´s





FIG. 7.12 – Balayage transversal du transducteur sur 20 mm avec un pas de 2 mm.
Pour une moyenne sur cinq tirs et un balayage transversal sur 20 mm par pas de 2 mm, le
balayage circulaire me´canique sur 360o par pas angulaire de 1o s’effectue en environ trois jours.
C’est la ”dure´e limite” d’exploitation des gels eau-sel. C’est pour cette raison que nous n’avons pas
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re´alise´ de mesures en diffraction avec le transducteur plan, le temps d’acquisition e´tant encore plus
long.
7.3.2 Pre´sentation et reconstruction des fantoˆmes
Inclusions de paraffine de tailles variables dans une matrice d’agar-agar non charge´e en sel
Le fantoˆme (Fig. 7.13) est une matrice cylindrique d’agar-agar, de diame`tre 8 cm et de hauteur
5 cm. L’agar-agar est pre´pare´ a` partir d’un me´lange de 2.5% de poudre d’agar-agar en masse (gel
eau-sel a` 0% de sel pre´sente´ au paragraphe 7.2.2). Le fantoˆme posse`de trois inclusions de paraffine
cylindriques, de longueur identique 5 cm et de diame`tres variables1 : d1=14 mm≈28 λ0, d2=9 mm
≈ 18 λ0, d3=3 mm≈6 λ0 (avec une longueur d’onde dans l’eau de λ0=0.498 mm pour une ce´le´rite´
de 1495 m/s). Les proprie´te´s acoustiques de ces deux mate´riaux ont e´te´ de´termine´es au paragraphe
7.2.2 et sont rappele´es au tableau 7.6. La variation d’impe´dance entre le gel d’agar-agar non charge´
en sel et la paraffine est de 32%. Les signaux sont enregistre´s sur 4096 points.
TAB. 7.6 – Proprie´te´s acoustiques du fantoˆme d’agar-agar a` inclusions de paraffine de tailles va-
riables
Milieu Impe´dance Ce´le´rite´ Absorption
Eau 1.495 MRayl 1495 m/s -
Gel d’agar-agar non charge´ en sel 1.517 MRayl 1502 m/s -
Paraffine 2.007 MRayl 2077 m/s 105.5 Np/m/MHz
Les figures 7.14 et 7.15 repre´sentent les reconstructions de laplacien d’impe´dance avec la maquette-
test 128 e´le´ments en re´trodiffusion et en diffraction arrie`re a` faible ouverture (≈±18o). Ces re´sultats
simulent ce que donneraient une antenne circulaire de 360o e´le´ments re´partis tous les 1o en utili-
sant, soit le meˆme e´le´ment en e´mission/re´ception [Fig. 7.14], soit huit angles de diffraction arrie`re
c’est-a`-dire 360×8 mesures de diffraction [Fig. 7.15]. Par rapport a` l’e´le´ment central no 64 utilise´ a`
l’e´mission, les angles de diffraction sont e´gaux a` 17.54o (e´le´ment no5), 9.51o (no32), 0.89o (no61),
0o (no64), -1.18o (no68), -1.48o (no69), -9.42o (no96), -17.62o (no124). On utilise soit le signal ra-
dio fre´quence [Fig. 7.14(a) et Fig. 7.15(a)], soit l’enveloppe du signal afin d’ame´liorer le contraste
des images [Fig. 7.14(b) et Fig. 7.15(b)]. Les trois inclusions sont de´tecte´es, la plus petite inclusion
ayant un diame`tre de 6λ0. On peut observer des arte´facts correspondant a` des re´troprojections ellip-
tiques duˆs a` la pre´sence de de´fauts (proe´minences ou creux) sur les inclusions de paraffine. Comme
attendu, lorsqu’on utilise plusieurs angles de diffraction et que l’on somme les images reconstruites
pour ces divers angles, le rapport signal a` bruit est ame´liore´. En effet, sur l’image reconstruite en
diffraction qui utilise l’enveloppe des signaux [Fig. 7.15(b)], les contours de la matrice et des inclu-
sions sont plus nets, et les arte´facts (re´troprojections elliptiques) deviennent flous. On pourra donc
espe´rer obtenir un meilleur re´sultat en multipliant le nombre d’e´metteurs/re´cepteurs.
1Le plus petit diame`tre est de l’ordre de 6λ0, alors que lors des simulations nume´riques, nous travaillons avec des inclu-
sions de diame`tres allant de 4λ0 a` λ0/2. Nous n’avons pas re´ussi a` couler ou a` usiner de la paraffine pour des diame`tres plus
petits.
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(a) Matrice d’agar-agar non charge´e en sel. (b) Inclusions de paraffine.
FIG. 7.13 – Fantoˆme d’agar-agar utilise´ avec la maquette-test 128 e´le´ments. Le fantoˆme posse`de











(a) Utilisation du signal radio fre´quence.
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(b) Utilisation de l’enveloppe du signal.
FIG. 7.14 – Reconstruction de laplacien d’impe´dance avec la maquette-test 128 e´le´ments, lorsque
les donne´es sont acquises en re´trodiffusion.
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(a) Utilisation du signal radio fre´quence.
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(b) Utilisation de l’enveloppe du signal.
FIG. 7.15 – Reconstruction de laplacien d’impe´dance avec la maquette-test 128 e´le´ments lorsque les
donne´es sont acquises en diffraction arrie`re. Images cumule´es pour 8 angles de diffraction.
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Inclusions d’eau de tailles variables dans une matrice de gel eau-sel a` 10% de sel
Le fantoˆme (Fig. 7.16) est une matrice cylindrique de gel eau-sel a` 10% de sel, de diame`tre 8
cm et de hauteur 5 cm. Le fantoˆme posse`de trois trous remplis d’eau (une fois le fantoˆme immerge´
dans la cuve). Ces trous sont de longueur identique 5 cm et de diame`tres variables : d1=14 mm≈29
λ0, d2=9 mm≈ 18 λ0, d3=3 mm≈6 λ0 (avec une longueur d’onde dans l’eau de λ0=0.498 mm pour
une ce´le´rite´ de 1495 m/s). Les proprie´te´s acoustiques de ces deux mate´riaux ont e´te´ de´termine´es au
chapitre pre´ce´dent et sont rappele´es au tableau 7.7. La variation d’impe´dance entre l’eau et le gel
eau-sel est de 15%.
TAB. 7.7 – Proprie´te´s acoustiques du fantoˆme
Milieu Impe´dance Ce´le´rite´
Eau 1.495 MRayl 1495 m/s
Gel eau-sel a` 10% de sel 1.731 MRayl 1615 m/s
Pour l’expe´rience re´alise´e avec la maquette-test de 128 e´le´ments, les signaux sont enregistre´s
sur 4096 points. La figure 7.17 repre´sente la reconstruction de laplacien d’impe´dance lorsque les
donne´es sont acquises en re´trodiffusion avec l’e´le´ment central no64. Seule la plus grande inclusion
de diame`tre 28λ0 est de´tecte´e.
Pour l’expe´rience re´alise´e avec le transducteur plan, les signaux sont enregistre´s sur 2048 points
de manie`re a` ce que l’acquisition des signaux soit re´alise´e seulement dans l’objet. Cela permet
d’augmenter l’e´chantillonnage des signaux en amplitude et donc d’ame´liorer leur qualite´. La dure´e
de vie des gels eau-sel e´tant limite´e, nous avons e´te´ contraint de fabriquer un nouveau fantoˆme (non
repre´sente´) identique au pre´ce´dent.
Les figures 7.18 (a) et (b) repre´sentent les reconstructions de laplacien d’impe´dance lorsque les
donne´es sont acquises en re´trodiffusion pour un balayage circulaire simple [Fig. 7.18(a)] et lorsque
les donne´es sont acquises en re´trodiffusion pour les balayages circulaire et transversal du transduc-
teur [Fig. 7.18(b)]. Pour les deux reconstructions, seule l’inclusion de diame`tre 28λ0 est de´tecte´e,
et l’inclusion de diame`tre 18λ0 est tout juste de´tecte´e. Pour un transducteur d’ouverture late´rale
”synthe´tique” 29 mm [Fig. 7.18(b)], la reconstruction est meilleure : la plus grande inclusion est
moins e´tale´e.
Les deux images obtenues avec la maquette-test et le transducteur plan ”synthe´tique” d’ouverture
late´rale 29 mm permettent d’obtenir une reconstruction quasi-identique pour l’inclusion d’eau de
diame`tre 28λ0. Le re´sultat obtenu avec le transducteur plan ”synthe´tique” est globalement supe´rieur
puisque on peut de´tecter l’inclusion de diame`tre 18λ0. Cela est duˆ a` l’e´chantillonnage des signaux,
qui est meilleur pour l’expe´rience avec le transducteur plan (les signaux sont acquis dans l’objet et
pas dans le milieu environnant -l’eau-, ce qui ame´liorent leur qualite´). Une expe´rience identique avec
la maquette-test est a` refaire afin de :
– faire des mesures en diffraction,
– acque´rir les signaux de la meˆme fac¸on que pour le transducteur plan, c’est-a`-dire seulement
dans l’objet. Il sera par ailleurs possible d’acque´rir les signaux sur 12 bits (contre 8 actuelle-
ment) graˆce au syste`me final d’antenne semi-circulaire ANAI¨S.
7.3.3 Discussion et perspectives
L’expe´rience re´alise´e avec la maquette-test sur les inclusions de paraffine montre que notre
proce´dure de reconstruction offre un bon pouvoir de re´solution. Le contraste d’impe´dance entre
la paraffine et l’agar-agar non charge´ en sel est assez e´le´ve´ (32%). Pour le fantoˆme de gel eau-sel
ayant un contraste d’impe´dance plus faible (15%), notre me´thode d’inversion fournit une image in-
correcte : la matrice posse`de un bruit de diffusion important qui limite le pouvoir de re´solution et
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FIG. 7.16 – Fantoˆme de gel eau-sel a` 10% de
sel avec trois trous de diame`tre d1=14 mm≈28
λ0, d2=9 mm≈18 λ0, d3=3 mm≈6 λ0. Les trous
sont ensuite remplis d’eau.
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FIG. 7.17 – Reconstructions de laplacien
d’impe´dance avec la maquette-test 128








(a) Donne´es acquises en re´trodiffusion. Ouverture
late´rale du transducteur de 9 mm.
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(b) Donne´es acquises avec un balayage transversal afin
de simuler un transducteur d’ouverture late´rale 29 mm.
FIG. 7.18 – Reconstructions de laplacien d’impe´dance avec le transducteur plan. On utilise l’enve-
loppe des signaux (valeur absolue de la transforme´e de Hilbert).
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meˆme le pouvoir de de´tection.
D’autres expe´riences sur des fantoˆmes faiblement contraste´s ne posse´dant pas de bruit de structure
doivent eˆtre re´alise´es. Plusieurs validations expe´rimentales de tomographie de re´flectivite´, utilisant
des me´langes a` base de glyce´rol ou de NaCl ou d’huile, ont attire´ notre attention. Ashfaq & Ermert
(2004) ont re´alise´ une expe´rience sur une inclusion de me´lange d’agar-agar et de NaCl de diame`tre
50λ0 dans une matrice d’agar-agar. L’inclusion est de´tecte´e mais le contour de l’inclusion est flou.
Andre´ et al (1995) ont re´alise´ une expe´rience sur des inclusions de me´lange d’e´thanol et de sel
(contraste de ce´le´rite´ variant de 3% a` 6%) de diame`tre 8λ0 (inclusions entoure´es de latex). Duric et
al (2006), qui travaillent avec la socie´te Techniscan, ont re´alise´ une expe´rience sur des inclusions
d’alcool (contraste de ce´le´rite´ infe´rieur a` 2%) de diame`tre 10λ0 (inclusions entoure´es de latex).
Toutes ces pistes sont a` explorer.
Notre me´thode d’inversion (comme toutes les me´thodes) est exacte dans l’hypothe`se ou` le mode`le
physique choisi s’applique. Ainsi, la mauvaise qualite´ des reconstructions des fantoˆmes de gel eau-
sel peut aussi provenir de la chaıˆne d’acquisition : e´chantillonnage spatio-temporel, transducteurs
non ponctuels posse´dant des diagrammes de rayonnement complexes (qui varient late´ralement et
avec la fre´quence), e´tendue spectrale limite´e.
Nous pouvons peut-eˆtre apporter un e´le´ment de re´ponse sur l’influence de l’e´chantillonnage spatio-
temporel. Les validations nume´riques pre´sente´es au chapitre 1 donnent de bons re´sultats pour un
contraste d’impe´dance plus faible (7%) et une macrostucture ale´atoire. Dans ce cas, l’e´chantillonnage
temporel e´tait de 6.8 ns. Nous avons retraite´ les signaux des simulations nume´riques afin d’avoir un
enregistrement sur 8 bits et un e´chantillonnage temporel de 50 ns, soit environ sept fois l’e´chantillon-
nage temporel des simulations nume´riques. La figure 7.19 repre´sente les reconstructions en re´trodiffu-
sion pour les deux fantoˆmes homoge`ne et ale´atoire pre´sente´s au chapitre 1 au paragraphe 1.5. Elles
sont identiques aux reconstructions du chapitre 1 Fig. 1.6(a) et Fig. 1.11(a). On peut en conclure que
le proble`me ne provient pas de l’e´chantillonnage spatio-temporel.
De la meˆme manie`re, afin de confirmer notre premie`re explication (macrostructure des fantoˆmes


















(b) Reconstruction de ce´le´rite´ en transmission
pure.
FIG. 7.19 – Reconstructions de laplacien d’impe´dance en re´trodiffusion. Donne´es simulant un enre-
gistement sur 8 bits et un e´chantillonnage temporel de 50 ns.
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7.4 Validation expe´rimentale de la technique de layer stripping
7.4.1 Inclusion de paraffine dans une matrice d’agar-agar non charge´e en sel
Le fantoˆme (Fig. 7.20(a)) est une matrice d’agar-agar (non charge´e en sel) de diame`tre 8 cm et de
hauteur 5 cm. Elle contient une inclusion de paraffine de diame`tre 2.6 cm, soit environ 53λ0. Nous
rappelons les re´sultats du chapitre pre´ce´dent (pour une ce´le´rite´ dans l’eau de 1495 m/s) : la ce´le´rite´
de l’agar-agar est d’environ 1502 m/s et celle de la paraffine 2077 m/s.
L’expe´rience est re´alise´e avec la paire de transducteurs plans de fre´quence centrale 3 MHz. La
ce´le´rite´ dans l’eau est de 1477 m/s. Le champ total est mesure´ en diffraction avant, dans un coˆne
de 80o autour de la direction de transmission pure. C’est-a`-dire que l’on simule une antenne circu-
laire de 360 e´le´ments, re´partis tous les 1o, en exploitant les angles de diffraction de 140o a` 220o
(180o correspondant a` la transmission pure). On peut observer sur le sinogramme repre´sente´ a` la
figure 7.20(b) que les signaux mesure´s autour de la transmission pure ont une meilleure dynamique,
cela est duˆ a` la petite ouverture late´rale (9 mm) des transducteurs plans.
Comme attendu (voir chapitre 3), la reconstruction par la technique de layer stripping seule [Fig.
7.20(d)] n’est pas satisfaisante. Les figures 7.20(e) et (f) repre´sentent les reconstructions obtenues
par la technique de layer stripping ame´liore´e et la tomographie fan beam. On peut remarquer sur
les reconstructions Fig. 7.20(d) et (f) que le contour de la matrice d’agar-agar est tre`s marque´. Les
ce´le´rite´s moyennes sur chaque rayon e´metteur/re´cepteur sont calcule´es a` partir des signaux mesure´s
pour les re´cepteurs 140o a` 220o. Pour les autres re´cepteurs, on suppose que l’on se trouve dans l’eau,
les ce´le´rite´s moyennes sont donc e´gales a` 1477 m/s, d’ou` la rupture que l’on peut observer sur le
sinogramme Fig. 7.20(c) et sur les reconstructions Fig. 7.20(d) et (f).
Pour la technique de layer stripping ame´liore´e, la ce´le´rite´ de la matrice est fixe´e a` 1471 m/s graˆce
aux ce´le´rite´s moyennes obtenues a` la Fig. 7.20(c). La ce´le´rite´ de la matrice est plus faible que celle
attendue (1502 m/s). Lors de cette expe´rience, la ce´le´rite´ de l’eau est plus basse (1477 m/s) que celle
des expe´riences pre´ce´dentes (1495 m/s). Il est probable que la ce´le´rite´ de la matrice d’agar-agar
soit elle aussi plus basse. Le premier balayage suivant une ge´ome´trie d’acquisition conique permet
de localiser l’inclusion de paraffine correctement. La seconde e´tape, qui est la de´termination de la
ce´le´rite´ de l’inclusion par la technique de layer stripping, donne un re´sultat assez similaire a` celui de
la technique de layer stripping seule. Le re´sultat n’est donc pas satisfaisant.
Pour la tomographie fan beam, l’inclusion est correctement localise´e mais son diame`tre est sures-
time´. L’estimation moyenne de la ce´le´rite´ de l’inclusion est de 1863 m/s avec un e´cart type de 39 m/s.
La ce´le´rite´ de la paraffine est sous-estime´e (valeur re´elle 2077 m/s), provenant de la surestimation
du diame`tre de l’inclusion.
7.4.2 Discussion et perspectives
Nous avons de´ja` pu observer, lors des validations nume´riques, l’instabilite´ de la me´thode de
layer stripping lorsqu’elle e´tait employe´e seule. La solution propose´e e´tait applicable a` des objets
simples : inclusions homoge`nes dans une matrice homoge`ne. L’expe´rience propose´e ici montre que
cette solution n’est pas valide. La technique de layer stripping est instable, meˆme si on localise au
pre´alable les inclusions.
Des validations expe´rimentales comple´mentaires devront eˆtre re´alise´es sur des inclusions de tailles
variables, plus proches des inclusions simule´es de plus petites tailles, afin de confirmer l’instabilite´
de la technique de layer stripping et de connaıˆtre les limites de la tomographie fan beam.
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(c) Profil des ce´le´rite´s inte´gre´es sur chaque rayon
e´metteur/re´cepteur pour un e´metteur.
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(d) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ en utilisant la
technique de layer stripping seule.
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(e) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ en utilisant la
technique de layer stripping ame´liore´e.
cm
cm


















(f) Reconstruction de la carte de ce´le´rite´ en utilisant la
tomographie fan beam de rayons droits.
FIG. 7.20 – Inclusion de paraffine dans une matrice d’agar-agar.
Conclusion et perspectives
Le travail pre´sente´ dans ce manuscrit est une contribution a` la tomographie ultrasonore quali-
tative et quantitative de´die´e a` la de´tection du cancer du sein. Nous nous sommes inte´resse´s a` deux
types de tomographie ultrasonore qui correspondent a` deux configurations d’acquisition diffe´rentes :
– la tomographie de laplacien d’impe´dance en diffraction arrie`re qualitative,
– la tomographie en transmission (et en diffraction avant) quantitative.
Toutes deux sont fonde´es sur l’hypothe`se de milieu faiblement he´te´roge`ne afin de pouvoir utiliser
l’approximation de Born pour la tomographie en re´flexion et en diffraction arrie`re, et une approxi-
mation de rayons droits pour la tomographie en transmission de ce´le´rite´ et d’absorption.
Le tableau 7.8 re´sume les diffe´rentes me´thodes de reconstruction e´tudie´es dans le manuscrit.
TAB. 7.8 – Tableau re´sumant les techniques e´tudie´es, leurs points forts et leurs de´fauts
Algorithme de Technique de Tomographie Me´thode d’optimisation
re´troprojection layer stripping d’absorption pour la tomographie
elliptique pour la ce´le´rite´ d’impe´dance
chapitre 1 chapitre 3 chapitre 4 chapitre 5
Tomographie qualitative quantitative
Objectif re´solution caracte´risation tissulaire
Me´thode line´aire non line´aire
Informations Inte´grales le long des trajets
traite´e signaux RF e´metteur/re´cepteur signaux RF
du parame`tre e´tudie´
meillleur correction des aucune hypothe`se
Point fort re´solution re´sultat a` effets de sur la
la surface diffraction propagation
Born rayons droits
Approximation/ (diffraction + rayons objets constants
De´faut multiple objets constants droits par morceaux
ne´glige´e) par morceaux
Tomographie qualitative
La tomographie en diffraction arrie`re utilise le signal radio-fre´quence, le champ diffracte´ e´tant
naturellement isole´ dans le domaine temporel. La me´thode d’inversion est base´e sur un algorithme
de re´troprojection elliptique filtre´e, e´tabli graˆce a` l’introduction de la transforme´e de Radon ellip-
tique et a` l’extension au champ proche du classique the´ore`me coupe-projection. Nous avons montre´
que l’on peut reconstruire le laplacien d’impe´dance en re´trodiffusion, et un objet composite re´sultant
de l’addition des contributions des deux parame`tres (impe´dance et ce´le´rite´) selon les angles utilise´s
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en diffraction arrie`re. Ne´anmoins, du fait de la bande passante limite´e des transducteurs, l’image
reconstruite est qualitative dans le sens ou` il s’agit d’une version filtre´e passe-bande de la distribu-
tion des parame`tres. Cette me´thode de tomographie en diffraction arrie`re apporte un bon pouvoir de
re´solution (validation nume´rique chapitres 1 et 6, validation expe´rimentale chapitre 7). Ne´anmoins
ces validations nume´rique et expe´rimentale ont e´te´ effectue´es sur des objets a` ge´ome´trie simple. Afin
de nous rapprocher des conditions ope´ratoires du radiologue, nous avons de´veloppe´ des fantoˆmes
anatomiques bidimensionnels de sein.
Le mode`le acoustique nume´rique 2D de sein propose´ au chapitre 2 a permis de reproduire les prin-
cipaux effets de re´fraction et de diffraction que l’on doit prendre en compte dans les techniques
ultrasonores de construction d’image. Graˆce a` cet essai nume´rique, notre me´thode d’inversion tomo-
graphique est valide´e dans un cadre plus re´aliste. Par ailleurs, l’image e´chographique simule´e que
nous avons obtenue est ressemblante a` une image e´chographique re´elle ; on peut espe´rer qu’il en sera
de meˆme pour l’image tomographique simule´e une fois le syste`me d’antenne semi-circulaire re´alise´.
Perspectives pour la tomographie qualitative : la suite imme´diate de ces travaux est la poursuite
des validations expe´rimentales avec l’antenne semi-circulaire finale sur des fantoˆmes bidimension-
nels a` ge´ome´trie cylindrique puis tridimensionnels et enfin sur de ve´ritables seins.
Tomographie quantitative
La tomographie en transmission et en diffraction avant utilise les inte´grales le long des diffe´rents
trajets droits e´metteur/re´cepteur du parame`tre e´tudie´ (la ce´le´rite´ ou l’absorption). Notre but e´tait
d’ame´liorer les techniques classiques de rayons droits plus le´ge`res que les me´thodes ite´ratives non-
line´aires (plus e´volue´es) et donc plus facilement applicables avec la technologie actuelle. Pour cela,
trois me´thodes ont e´te´ utilise´es : la me´thode de layer stripping pour le parame`tre de ce´le´rite´, la to-
mographie d’absorption avec correction des effets de diffraction et la me´thode d’optimisation pour
la tomographie d’impe´dance.
Nous avons montre´ au chapitre 3 que la me´thode de layer stripping ame´liore´e est seulement appli-
cable a` des objets simples et n’est pas adapte´e au sein, organe a` structure complexe. En effet, dans
le cas d’un essai nume´rique avec un objet plus re´aliste avec une couche de peau, la tomographie
fan beam est plus performante. De plus, la validation expe´rimentale pre´sente´e au chapitre 7 sur une
inclusion de bougie de 52 λ de diame`tre a montre´ que cette me´thode est instable : en profondeur, les
erreurs successives s’accumulent.
L’e´tude re´alise´e sur la tomographie d’absorption montre que le processus de diffraction par le mi-
lieu ne peut pas eˆtre ne´glige´, meˆme pour des tissus dont le contraste de ce´le´rite´ est faible. Sur la
base d’essais nume´riques, la me´thode de correction des effets de diffraction propose´e donne de bons
re´sultats avec une tomographie pourtant simplifie´e de rayons droits (chapitres 4 et 6).
La me´thode d’optimisation utilise´e pour la tomographie quantitative d’impe´dance (chapitre 5) est
dans son e´tat actuel applicable a` des objets simples. L’ide´e est de combiner la tomographie quali-
tative de laplacien d’impe´dance pour obtenir l’information de nature ge´ome´trique, et une me´thode
d’optimisation pour atteindre l’information quantitative. Dans le cas ou` l’objet e´quivalent est assez
proche de l’objet a` imager, l’estimation du parame`tre d’impe´dance est bonne. De plus, la me´thode est
robuste aux milieux ale´atoires. La me´thode serait applicable au sein si au lieu d’utiliser un proble`me
direct analytique (calcul analytique de la re´ponse d’un corps canonique), on utilisait des simulations
nume´riques base´es sur des fantoˆmes nume´riques de sein telles que ceux pre´sente´s au chapitre 2.
Mais les temps de calcul seraient extreˆmement longs. L’utilisation d’une simulation nume´rique en
tant que proble`me direct serait trop lourde a` mettre en oeuvre pour envisager une application avec
les technologies actuelles.
Perspectives pour la tomographie quantitative :
Tomographie de ce´le´rite´ : le parame`tre de ce´le´rite´ est important puisqu’il est l’un des parame`tres
qui permet la caracte´risation tissulaire, et de plus, il conditionne souvent les me´thodes de correction
pour les tomographies de re´flectivite´ et d’absorption. La technique de layer stripping propose´e est
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instable et la diffusion avant est inaccessible a` la mesure directe (nous ne sommes pas capable ac-
tuellement d’appliquer la tomographie en diffraction pour le parame`tre de ce´le´rite´). Une des voies
possibles est l’utilisation des me´thodes ite´ratives non-line´aires (plus lourdes a` mettre en oeuvre).
Ne´anmoins, si les validations nume´riques des me´thodes ite´ratives non-line´aires sont nombreuses,
les validations expe´rimentales sont plus rares. On peut citer les expe´riences de Lu et al (1996) qui
collaborent avec le groupe de M. P. Andre´ et celles de Duric et al (2005) qui collaborent avec la
socie´te´ Techniscan. Au sein de notre laboratoire, Guillermin & Lasaygues (2006) sont en train de
valider expe´rimentalement une me´thode de Born ite´ratif distordue pour un objet fortement contraste´
similaire a` un os. La me´thode consiste a` utiliser comme solution initiale une reconstruction utili-
sant l’approximation de Born puis a` re´e´valuer la fonction objet et la fonction de Green a` chaque
ite´ration pour les rendre compatible avec les mesures. Il serait inte´ressant de voir la robustesse de
cette me´thode pour les tissus faiblement contraste´s.
Tomographie d’absorption avec correction des effets de diffraction : Deux proble`mes doivent
eˆtre re´solus afin de pouvoir appliquer notre proce´dure de correction dans des conditions pratiques
d’expe´rimentation. Le premier est que la simulation nume´rique (pour la correction) doit eˆtre re´alise´e
sans dispersion nume´rique. Pour travailler sur des domaines de simulation de taille re´aliste (de
l’ordre de 10 cm), une solution serait de travailler a` une fre´quence plus basse de 1 MHz, comme
nous l’avons fait pour le fantoˆme re´aliste de sein au chapitre 2. Le second proble`me est la diffraction
des transducteurs. Lors des validations nume´riques, nous nous sommes focalise´s sur la correction
de la diffraction par les he´te´roge´ne´ite´s. Nous n’avons pas aborde´ ce proble`me car les transducteurs
e´metteurs simule´s sont des sources ponctuelles et les transducteurs re´cepteurs sont de simples points
de mesure transparents. Pour des validations expe´rimentales, il sera ne´cessaire de simuler correcte-
ment les transducteurs qui posse`dent des diagrammes de rayonnement variant a` la fois late´ralement
et en fre´quence. A cette fin, nous pourrons nous appuyer sur les articles de Xu & Kaufman (1993)
et Droin et al (1998) qui s’inte´ressent aux effets de diffraction des transducteurs sur les mesures
d’atte´nuation.
Fantoˆmes re´alistes pour la tomographie quantitative : Contrairement a` la tomographie en dif-
fraction arrie`re (qualitative) pour laquelle nous avons de´veloppe´ un fantoˆme re´aliste de sein, nous
avons re´alise´ en transmission des validations nume´riques sur des objets simples : inclusions ho-
moge`nes dans une matrice homoge`ne. La suite serait la validation nume´rique sur deux fantoˆmes
nume´riques anatomiques bidimensionnels de sein, caracte´rise´s en terme d’impe´dance, de ce´le´rite´
et d’atte´nuation : l’un identique pour la ge´ome´trie a` celui pre´sente´ au chapitre 2 (validation des
me´thodes sur 180o), l’autre semblable pour la ge´ome´trie a` celui de´veloppe´ par Manry & Broshat
(1996) [Fig. 2.4 chapitre 2] (validation des me´thodes sur 360o).
En re´sume´, parmi les quatre me´thodes de reconstruction e´tudie´es, deux me´thodes semblent sus-
ceptibles d’eˆtre applicables a` la de´tection du cancer du sein : l’algorithme de re´troprojection ellip-
tique filtre´e (tomographie qualitative hautement re´solue) et la tomographie quantitative d’absorption
avec correction des effets de diffraction.
Ainsi la tomographie ultrasonore applique´e a` la de´tection du cancer du sein doit encore faire ses
preuves non seulement pour l’imagerie qualitative, et on espe`re que des essais cliniques avec le
prototype d’antenne semi-circulaire confirmeront nos espe´rances, mais aussi pour l’imagerie quan-
titative qui repre´sente encore aujourd’hui un ve´ritable de´fi. De nombreuses pistes restent a` explo-
rer : la tomographie d’absorption avec correction des effets de diffraction et les me´thodes ite´ratives
non-line´aires pour le parame`tre de ce´le´rite´ et peut-eˆtre pour le parame`tre d’absorption. Par ailleurs,
un autre parame`tre pertinent pour la diffe´renciation tissulaire est l’e´lasticite´ : une tomographie
d’e´lasticite´ pourrait eˆtre envisage´e. Toutes ces proble´matiques pourront eˆtre aborde´es avec le de´mons-
trateur ANAI¨S.





Transforme´e de Fourier Elliptique
Nous rappelons dans cette partie quelques proprie´te´s de la transforme´e de Fourier Elliptique
introduite par S. Mensah [Mensah et al 2006]. On rappelle que le produit scalaire elliptique ”⊗”
associe´ a` une configuration fixe´e (e, r) ou, a` la forme e´quivalente (φ, θ) est de´fini par :
K⊗ x = −k nφ,θ ⊗ x
, −k (‖x− eK‖+ ‖x− rK‖) .
(A.1)
Afin de rendre les calculs qui suivent plus lisibles, on notera K⊗ (x⊖y) = K⊗x−K⊗y, le produit
scalaire elliptique ”⊗” n’e´tant pas distributif.
A.1 De´finition de la transforme´e de Fourier elliptique inverse












































eiK⊗(x⊖y) dK = δ(x− y). (A.4)







f(y)δ(x− y) dy = f(x) (A.5)
A.2 Distributions de Dirac
Soit la distribution de Dirac δ de´finie comme la tranforme´e de Fourier Elliptique directe (respec-











































Cette dernie`re relation est vrai si le terme entre crochet est e´gal a` :






De la meˆme manie`re, on peut e´crire :


















A.3 Re`gle de de´rivation
On cherche a` calculer la valeur de la transforme´e de Fourier du gradient projete´, neK(x)·grad g(x),
d’une fonction parame`tre g de´finie sur un support compact D. Ce calcul est effectue´ a` la position
arbitraire K = k nφ,θ=θ0 du domaine spectral elliptique :
























iZ⊗x) = grad ([x]Z) eiZ⊗x + [x]Zgrad (eiZ⊗x)
= 16π2 (neZ‖x− rZ‖+ nrZ‖x− eZ‖) eiZ⊗x

































· neK . (A.14)
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On obtient :



























K˘Z(Y) δ(K− Z− Y) dY dZ
=
∫
g˘(Z) K˘Z(K− Z) dZ.
(A.15)
Dans l’expression de KZ a` l’Eq. (A.14), les termes 1‖x− eZ‖ et
1
‖x− rZ‖ sont ne´gligeables
devant k, comme nous avons pu le voir pour l’e´criture de l’Eq. 1.10 1 :
KZ (x) ≃ −ik [neZ(x) + nrZ(x)] .neK(x). (A.16)
De plus, comme on peut l’observer a` la figure A.1, [neZ(x) + nrZ(x)] .neK varie sur une distance
infe´rieure a` D=20 cm. Par conse´quent, KZ (x) est a` variations tre`s lentes suivant x puisque l’e´tendue
spectrale K˘Z(K) est de l’ordre de Dω/c, soit environ c/D = 7700 fois plus petite que la fre´quence




< 1◦, et on obtient
KZ (x) ≃ KK (x) = −ik [1 + neK(x) .nrK(x)] . (A.17)

































Nous notons ”⊛” la convolution (spectrale) elliptique de´finie par :
g˘ ⊛ K˘K (K) =
∫
g˘(Z) K˘K(K− Z) dZ. (A.18)
Ainsi, nous venons d’e´tablir la re`gle de de´rivation :
FE (neK · grad g) (K) ≈ g˘ ⊛ K˘K (K). (A.19)
1Si on conside`re que la ce´le´rite´ moyenne de l’organe a` imager est c0 ≈ 1540 m/s, et que l’on travaille a` 3 MHz, on obtient
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A.4 Calcul de FE [∆ξ(x)]
On cherche a` calculer FE [div (gradξ(x))]. On travaille en re´trodiffusion (ne = nr).
FE [div (gradξ(x))] =
∫
x





















En utilisant l’Eq. (A.13) et en ne´gligeant le terme 1‖x− eZ‖ devant k, on obtient :







































ξ˘(Z)δ (K− Z) dZ
= −4k2ξ˘(K).
(A.21)
On a donc e´tabli que :





Codes de propagation acoustique et
visco-acoustique
Nous pre´sentons deux versions du meˆme code de propagation, une version acoustique et une
version visco-acoustique, utilise´es pour re´aliser des simulations nume´riques de milieux fluides non
homoge`nes. La mode´lisation nume´rique est une aide pre´cieuse pour le physicien, elle n’est
pas pour autant une boıˆte noire a` utiliser sans discernement. Nous pre´sentons donc certaines pro-
prie´te´s nume´riques et ge´ome´triques de ce code que l’utilisateur doit connaıˆtre afin de re´aliser des
expe´riences nume´riques correctes.
Le code de propagation acoustique a e´te´ e´labore´ par C. Tsogka a` la suite de sa the`se (Tsogka
1999) et est une version simplifie´e d’un code de propagation a` l’origine e´lastique. Par la suite,
une version inte´grant les phe´nome`nes de dispersion/absorption -version visco-acoustique- a e´te´
de´veloppe´e par J.-P. Groby (2005) durant sa the`se au LMA. Nous inte´resserons dans un premier
temps au proble`me acoustique, puis dans un second temps au proble`me visco-acoustique. Nous
verrons comment la simulation de la propagation acoustique ou visco-acoustique peut eˆtre re´alise´e
directement dans le domaine temporel, a` partir d’une approche discre´tise´e des e´quations de pro-
pagation. La pre´sentation du code se veut succincte ; le lecteur pourra trouver des comple´ments
d’informations dans les articles (Groby & Tsogka 2003, 2006) ou la the`se (Groby 2005).





ω e´tant la fre´quence angulaire.
B.1 Le code de propagation acoustique
La me´thode nume´rique pour re´soudre le proble`me acoustique est base´e sur la discre´tisation d’une
formulation mixte ce´le´rite´-pression du premier ordre. La discre´tisation en espace est effectue´e a`
l’aide des nouveaux e´le´ments finis mixtes (Be´cache et al 2000). Pour la discre´tisation en temps,
on utilise un sche´ma de diffe´rences finies centre´ d’ordre 2. Dans nos simulations, nous supposons
le proble`me pose´ dans un milieu non borne´. Afin de re´soudre ceci nume´riquement, la technique
des couches absorbantes parfaitement adapte´es (PML, de l’anglais Perfectly Matched Layer) permet
de se ramener a` un domaine de calcul borne´. En effet, le principe ge´ne´ral de la me´thode PML est
d’accoler au milieu de propagation, un milieu absorbant qui ne ge´ne`re aucune re´flexion a` l’interface
tel que la restriction de la solution au domaine propagatif coı¨ncide avec la solution exacte (Collino
& Tsogka 2001).
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B.1.1 Position du proble`me : la propagation des ondes acoustiques
Dans un milieu ”acoustique”1 occupant un domaine borne´ Ω ∈ Rd (ou` d est la dimension de
l’espace), les e´quations qui re´gissent la propagation d’une onde acoustique dans le domaine spatio-








− divv = 0 (B.3)
avec p la pression, v la vitesse, f la sollicitation, ρ la densite´ et χ la compressibilite´.
Remarque :
Nous avons utilise´ ici les notations des me´caniciens des solides. En effet, les e´quations (B.2) et
(B.3) ne correspondent pas aux e´quations usuelles de l’acoustique : au lieu d’avoir les signes ”-” aux
Eq. (B.2) et (B.3), on devrait avoir un signe ”+”. Cela provient de la diffe´rence d’e´criture du tenseur
des contraintes en acoustique et en me´canique. En effet, en me´canique des solides, il est courant
de de´composer le tenseur des contraintes σ en partie sphe´rique et de´viateur : σ = pI + D ; dans
cette dernie`re e´galite´, la partie sphe´rique de´note´e p est l’oppose´e de la pression usuelle utilise´e
en acoustique et me´canique des fluides. Nous utilisons ici la relation σ = pI afin d’eˆtre en accord
avec l’e´criture utilise´e en me´canique des solides et en me´thode nume´rique par Tsogka (1999) et
Groby (2005). Ainsi, on e´crit pour les milieux fluides divσ = gradp.
B.1.2 La discre´tisation de la formulation mixte ce´le´rite´-pression
La discre´tisation du syste`me se fait en trois e´tapes : une e´criture de la formulation variation-
nelle associe´e a` ce proble`me, une discre´tisation spatiale utilisant des e´le´ments finis mixtes et une
discre´tisation temporelle a` l’aide d’un sche´ma de diffe´rences finies centre´ du second ordre.
La formulation variationnelle mixte ce´le´rite´-pression
La formulation variationnelle mixte associe´e a` ce proble`me, durant une pe´riode [0, T ], se pre´sente
sous la forme : 
Chercher (v, p) :]0, T [7→ X ×M tels que :
d
dt
< ρv,w > + b < w, p >=< f,w >, ∀w ∈ X,
d
dt
< χp, q > − b < v, q >= 0, ∀q ∈M,
(B.4)
ou` X et M e´tant respectivement les espaces fonctionnels de´finis par




X = H(div; Ω) =
{∀g(x), ∫
Ω
(|g(x)|2 + div|g(x)|2) dx <∞} , (B.5)
et 
< f, g >=
∫
Ω




v · w dx, ∀(v,w) ∈ X ×X,
b < w, q >=
∫
Ω
q divw dx, ∀(w, q) ∈ X ×M.
(B.6)
1Milieu ”acoustique” au sens des me´caniciens des solides, dans lequel aucune onde de cisaillement ne se propage.
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Semi-discre´tisation en espace et projection
On conside`re un domaine dans R2 qui peut eˆtre discre´tise´ avec un maillage carre´ uniforme Th
constitue´ d’e´le´ments K de coˆte´ h. On introduit les espaces d’e´le´ments finis suivants :
Xh = {wh ∈ X/∀K ∈ Th,wh|K ∈ (Q1)2} (B.7)
ayant pour base {βi}i=1,N1 (N1 e´tant la dimension de Xh) et
Mh = {qh ∈ L2/∀K ∈ Th, qh|K ∈ P0(K)} (B.8)
ayant pour base {β̂i}i=1,N2 (N2 e´tant la dimension de Mh). P0(K) est l’ensemble des fonctions
constantes par morceau. Q1 est l’espace des fonctions bi-line´aires par morceau. Cet e´le´ment fini

















FIG. B.1 – Ele´ment fini (vh ∈ Xh, ph ∈ Mh) : pour la ce´le´rite´ v, quatre degre´s de liberte´ sont
associe´s a` chaque sommet de l’e´le´ment ; et pour la pression p, un degre´ de liberte´ est associe´ au
centre de l’e´le´ment.
La vitesse posse`de quatre degre´s de liberte´ : vhx , vbx, vgy et vdx, elle est e´value´e a` chaque noeud du
maillage. La pression p posse`de un seul degre´ de liberte´ e´value´ au centre de l’e´le´ment. Ces e´le´ments
permettent un sche´ma de discre´tisation en temps explicite graˆce a` l’utilisation de la condensation de
masse.
Le proble`me discre´tise´ s’e´crit :
Chercher (vh, ph) :]0, T [7→ Xh ×Mh tels que :
d
dt
< ρvh,wh > + b < wh, ph >=< f,wh >, ∀wh ∈ Xh,
d
dt
< χph, qh > − b < vh, qh >= 0, ∀qh ∈Mh
(B.9)
Soit [Vh] = {Vi}i=1,N1 la projection de vh sur la base Xh et [Ph] = {Pi}i=1,N2 la projection de ph
sur la base Mh.








−BTh Vh = 0,
(B.10)
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ou` BTh est la transpose´e de Bh et ou`




β̂i, β̂j) 1 ≤ i, j ≤ N2
(Bh)i,j = (divβi, β̂j) 1 ≤ i ≤ N1, 1 ≤ j ≤ N2
(Fh)i = (f, βj) 1 ≤ j ≤ N1
(B.11)
Discre´tisation temporelle a` l’aide d’un sche´ma de diffe´rences finies centre´ du second ordre
Le proble`me est discre´tise´ en temps a` partir d’un sche´ma de diffe´rences finies centre´ du second
ordre. On note n l’indice temporel et ∆t le pas en temps, on obtient alors le proble`me comple`tement
discre´tise´ : 
Chercher (V n+1h , P
n+ 3
2
h ) ∈ RN1 ×RN2 tels que :
Mv


















−BTh V n+1h = 0
(B.12)
B.1.3 La technique des couches absorbantes parfaitement adapte´es (PML)
Le mode`le de couches absorbantes parfaitement adapte´es (PML, de l’anglais Perfectly Matched
Layer) a la proprie´te´ de ne ge´ne´rer aucune re´flexion parasite a` l’interface entre le domaine de simu-
lation et la couche absorbante. Ce mode`le est utilise´ pour simuler la propagation des ondes dans des
domaines non-borne´s. Le mode`le PML a e´te´ introduit par Be´renger (1994) pour le cas de proble`me
bidimensionnel en e´lectromagne´tisme. Collino & Tsogka (2001) ont pre´sente´ et analyse´ un mode`le
de PML pour la formulation en vitesse-contraintes de l’e´lastodynamique.
Il s’agit de de´composer la vitesse a` l’interface entre la couche absorbante et la grille de simu-
lation (borne´e) en composantes normale et tangentielle. La composante tangentielle est solution
de l’e´quation des ondes (identique a` l’e´quation des ondes dans la grille de simulation). La com-
posante normale est la solution d’une e´quation des ondes amorties dans la PML. Le coefficient
d’amortissement est nul a` l’interface afin d’e´viter des re´flexions a` l’entre´e de la couche PML et croıˆt
re´gulie`rement quand l’onde progresse dans la couche PML. Pour discre´tiser la PML, on utilise le
meˆme sche´ma que celui utilise´ dans la grille de simulation.
B.2 Le code de propagation visco-acoustique
Nous abordons a` pre´sent le proble`me visco-acoustique qui, comme nous le verrons par la suite,
est plus complexe au niveau de la discre´tisation des e´quations re´gissant la propagation.
B.2.1 Equations re´gissant le proble`me






= 0 ⇐⇒ p = χ−1divu
⇐⇒ p = λdivu avec λ = χ−1
(B.13)
avec u le de´placement et λ le module visco-acoustique (l’inverse du module de compressibilite´
adiabatique). Dans un milieu visco-acoustique, on a : λ = λ(ω), d’ou`
p(x, ω) = λ(x)divu(x, ω). (B.14)
B.2. LE CODE DE PROPAGATION VISCO-ACOUSTIQUE 151
Dans le domaine temporel, l’Eq. (B.14) se re´e´crit :
p(x, t) = λ(x, t) ∗t divu(x, t)
=
∫ t
−∞ λ(x, t− s) divu(x, s)ds
(B.15)
ou` ∗t est le produit de convulotion. Ainsi, dans un milieu visco-acoustique occupant un domaine
borne´ Ω ∈ Rd (ou` d est la dimension de l’espace), les e´quations qui re´gissent la propagation d’une








λ(x, t− s) divu(x, s)ds , (x, t) ∈ Ω× [0, T [ (B.17)
avec t le temps et x le vecteur position.
Le caracte`re dispersif d’un mate´riau est souvent de´crit par deux quantite´s : soit par le facteur




, soit par l’atte´nuation α(ω) de´finie comme la partie imaginaire du nombre
d’ondes complexe k(ω). Les tissus mous sont souvent de´crits par α(ω) = α0ωβ ou` α0 et β sont des
constantes (Seghal & Greenleaf 1982). La valeur de β est approximativement e´gal a` 1. Ce comporte-
ment correspond a` un facteur de qualite´ constant ne de´pendant pas de la fre´quence (Groby & Tsogka
2006, Groby 2005). En utilisant la formule de Kjartansson (Kjartansson 1979), le nombre d’ondes a












ou` cref est la ce´le´rite´ a` ωref .
B.2.2 Introduction de la fonction de relaxation
La principale difficulte´ pour la discre´tisation de l’Eq.(B.17) re´side dans le produit de convolution
qui ne´cessite de sauvegarder la totalite´ des solutions a` tous les points du maillage spatial de Ω a`
chaque pas de temps. Afin de contourner cette difficulte´, le module visco-acoustique est approxime´
par une fonction rationnelle en fre´quence (Emmerich & Korn 1987, Blanch et al 1995, Groby &
















λU le module non-relaxe´,
λU (x) = λR(x) + δλ(x) = lim
t→0
R(t), (B.21)
r(x, ω′) est le spectre de relaxation normalise´ satisfaisant
∫ +∞
0
r(x, ω′)dω′ = 1 et H(t) la fonc-
tion de Heaviside. En utilisant l’Eq.(B.19) dans l’Eq.(B.17) (et par la transforme´e de Laplace de
r(x, ω′)) :





ω′r(x, ω′) e−ω′(t− τ)divu(x, τ)dω′dτ,
(x, t) ∈ Ω× [0, T [.
(B.22)







FIG. B.2 – Exemple de fonction de relaxation R(t). λU est le module non-relaxe´ ; λR = λU − δλ
est le module relaxe´.
On suppose alors que le spectre de relaxation peut eˆtre discre´tise´ sous forme de L pics d’ampli-







αl(x) = 1. (B.23)
ou` δ est la distribution de Dirac. Nous obtenons :






























On peut noter que l’Eq.(B.25) peut eˆtre obtenue si l’on suppose que λ(x, ω) peut eˆtre approxime´e
par une fonction rationnelle de (iω),
λ(x, ω) ≃ λl(x, ω) = PL(x, iω)
QL(x, iω)
, (B.27)
avec PL et QL des polynoˆmes de degre´s L en (iω). L’Eq.(B.25) peut eˆtre interpre´te´e comme l’ex-
pansion de l’Eq.(B.27) en fractions partielles. Donc l’approximation du module visco-acoustique
par une fonction rationnelle est e´quivalente a` l’approximation du spectre de la fonction de relaxation
par un spectre discret.
B.2.3 Une formulation mixte ce´le´rite´-pression
Introduisons l’Eq.(B.25) dans l’Eq.(B.14) :
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On introduit la variable me´moire ηl de´finie par :
(iω + ωl(x))ηl(x, ω) = λR(x)yl(x)div(v(x, ω)), (B.29)
ou` v est la vitesse particulaire v(x, t) = ∂tu(x, t). L’Eq.(B.29) dans le domaine temporel devient :
∂ηl(x, t)
∂t
+ ωl(x)ηl(x, t) = λR(x)yl(x)div(v(x, t)). (B.30)
En utilisant la de´finition de nl et en multipliant l’Eq.(B.28) par (iω), nous obtenons :

























= λR divv dans Ω× [0, T [,
∂ηl
∂t
+ ωlηl = λR yl divv ∀l dans Ω× [0, T [.
(B.33)
A partir de ce syste`me d’e´quations, on effectue les meˆmes ope´rations que pour le proble`me
acoustique : e´criture de la formulation variationnelle associe´e a` ce proble`me, discre´tisation spatiales
graˆce a` la me´thode des e´le´ments finis mixtes (Figure B.3) et discre´tisation temporelle en employant
























FIG. B.3 – Ele´ment fini (vh ∈ Xh, (ph, (ηl)h) ∈ Mh ×Mh) : pour la ce´le´rite´ v, quatre degre´s de
liberte´ sont associe´s a` chaque sommet de l’e´le´ment ; et pour la pression p et la variable me´moire ηl,
un degre´ de liberte´ est associe´ au centre de l’e´le´ment.
B.3 De´fauts des sche´mas nume´riques
Nous pre´sentons certaines proprie´te´s nume´riques et ge´ome´triques a` connaıˆtre afin d’utiliser cet
outil nume´rique en tant que simulateur de signaux ultrasonores.
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B.3.1 Proprie´te´s nume´riques importantes : la stabilite´ et la dispersion nume´riques
La stabilite´ nume´rique
Une proprie´te´ nume´rique importante est la stabilite´. Cette notion caracte´rise les erreurs nume´riques
a` chaque pas de temps. Une technique d’analyse simple consiste a` de´finir une e´nergie a` partir de la
solution nume´rique, puis a` e´tudier l’e´volution de cette e´nergie. Cette technique conduit a` des condi-
tions ne´cessaires de stabilite´ CFL (pour Courant, Friedrichs, Lewy) reliant ge´ne´ralement les pas de
temps, d’espace, et la ce´le´rite´ des ondes.
Une analyse de stabilite´ (pour le proble`me discre´tise´) base´e sur la conservation de l’e´nergie a`
chaque pas de temps permet de montrer que le sche´ma discret est stable sous la condition CFL













avec △t le pas de discre´tisation temporel. h e´tant le pas de discre´tisation spatiale (identique suivant
les deux directions x et y), on a ‖BThBh‖ ≥ 4/h2 en 1D et ‖BThBh‖ ≥ 8/h2 en 2D. On peut noter










La dispersion nume´rique se traduit par une de´formation de la forme d’un pulse lors de sa propa-
gation. Elle de´pend de deux parame`tres : le pas temporel △t et le pas spatial h (h = △x = △y, △x
et ∆y e´tant les pas de discre´tisation spatiale suivant x et y dans la grille de simulation). Dans le code
visco-acoustique, l’utilisateur choisi le pas spatial h = λeau/Nombres de points par longueur d’onde,
ou` λeau est la longueur d’onde dans l’eau. △t est fixe´ automatiquement par la condition de sta-
bilite´ CFL Eq.(B.34). Donc lorsqu’on introduit un objet dont la vitesse des ondes longitudinales
est supe´rieure a` la ce´le´rite´ de l’eau et/ou le facteur de qualite´ est tre`s infe´rieur a` celui de l’eau
Q 6= [Qeau = +∞], △t de´pend des mate´riaux pre´sents dans la simulation. Donc pour un pas de
grille h fixe´, les simulations de´pendent des mate´riaux en pre´sence par l’interme´diaire de △t.
Pour illuster le phe´nome`ne de dispersion nume´rique, nous pre´sentons figures B.4 et B.5 des
simulations nume´riques de propagation d’une onde ayant pour origine une source ponctuelle 2D
dans de l’eau. Nous conside´rons un domaine de 15mm× 15mm. , de proprie´te´s physiques
c0 = 1500 m/s, ρ0 = 1000 kg/m
3, Q0 = +∞, (B.35)
soit un domaine de 24λeau×24λeau L’onde incidente est une source ponctuelle de fre´quence centrale
f0 = 2.5 MHz. Le pulse associe´ a` l’onde incidente est cre´e´ par une source line´ique de forme,


























et r est la coordonne´e radiale dans le plan sagital. 1Bs est la fonction caracte´ristique du disque Bs
centre´ en xs (localisation de la source) et de rayon a. Le rayon a est petit, e´gal a` quelques pas spa-
tiaux (environ 4 pas spatiaux).
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La simulation est re´alise´e sur 12 µs. Nous repre´sentons les solutions nume´riques pour 60 points par
longueur d’onde (traits pleins) et pour 40 points par longueur d’onde (pointille´s), a` trois instants, t0,
t1 et t2. A l’instant t0 (respectivement t1 et t2), l’onde s’est propage´e sur environ six (respectivement
douze et vingt-quatre) longueurs d’onde.
La figure B.4 visualise le rayonnement d’une source cylindrique e´mettant dans l’eau sans autre
mate´riau en pre´sence. Nous observons la dispersion nume´rique sous forme d’un le´ger e´creˆtage des
Distance de propagation
(a) d=6λeau (b) d=12λeau (c) d=24λeau


































































FIG. B.4 – Signal cre´e´ par une source cylindrique dans l’eau sans autre mate´riau en pre´sence dans
la simulation. Valeurs nume´riques de la pression acoustique pour des re´alisations avec 60 points par
longueur d’onde (traits pleins) et avec 40 points par longueur d’onde (pointille´s), apre`s propagation
sur 6 longueurs d’onde (a), sur 12 longeurs d’onde (b) et sur 24 longueurs d’onde (c).
Distance de propagation
(a) d=6λeau (b) d=12λeau (c) d=24λeau


































































FIG. B.5 – Signal cre´e´ par une source cylindrique dans l’eau en pre´sence d’un mate´riau dont la
ce´le´rite´ des ondes longitudinales est 3000 m/s dans la simulation (pas sur le chemin de l’onde.
Valeurs nume´riques de la pression acoustique pour des re´alisations avec 60 points par longueur
d’onde (traits pleins) et avec 40 points par longueur d’onde (pointille´s), apre`s propagation sur 6
longueurs d’onde (a), sur 12 longeurs d’onde (b) et sur 24 longueurs d’onde (c).
extrema ; la localisation de l’onde est bonne.
La figure B.5 visualise le rayonnement de cette meˆme source dans l’eau en pre´sence d’un
mate´riau (ne se trouvant pas sur le chemin de l’onde) dont la ce´le´rite´ longitudinale est 3000 m/s
(figure B.5). La valeur de ∆t est modifie´e. La dispersion nume´rique en pre´sence d’un mate´riau, dont
la ce´le´rite´ est supe´rieure a` la ce´le´rite´ du milieu ambiant, est plus importante qu’en absence de ce
mate´riau et elle se traduit toujours par un le´ger e´creˆtage des extrema ; la localisation de l’onde est
toujours bonne.
Nous avons ge´ne´ralement travaille´ avec environ 30 a` 40 points par longueur d’onde. Il s’agit
d’un bon compromis entre temps de calcul et qualite´ des signaux.
156 ANNEXE B. CODES DE PROPAGATION ACOUSTIQUE ET VISCO-ACOUSTIQUE
B.3.2 Proprie´te´s ge´ome´triques
La pre´sence d’interfaces conduit a` des de´fauts d’origines ge´ome´triques (Lombard 2001). En
effet, pour prendre en compte une interface (c’est-a`-dire le lieu de discontinuite´ des parame`tres
physiques) de forme quelconque dans des sche´mas nume´riques, deux me´thodes sont classiquement
utilise´es. La premie`re me´thode classique dans le cas de sche´mas d’e´le´ments finis, consiste a` adapter
le maillage aux interfaces. Cette me´thode ne´cessite l’utilisation d’un mailleur et impose pour les
plus petits e´le´ments une condition de stabilite´ CFL particulie`rement restrictive ne´cessitant des pas
de temps tre`s petits. Une deuxie`me me´thode consiste a` utiliser un maillage carte´sien uniforme et a`
de´crire l’interface en ”marches d’escalier”. Cette me´thode est simple et peu one´reuse en termes infor-
matiques, elle conduit toutefois a` des effets de diffraction parasite, de´gradant la solution nume´rique.
Le code de propagation utilise´ utilise un maillage carte´sien. Le pas spatial est donc adapte´ a` l’objet
et a` la fre´quence de travail.
B.4 Adaptation du code pour le calcul du champ diffracte´
Le code de propagation, qui simule la propagation du champ total, a e´te´ utilise´ pour obtenir les
signaux temporels du champ diffracte´ (diffe´rence entre champ total et champ en l’absence de l’objet
diffractant) par un objet fluide sonde´ par une source ponctuelle.
Nous conside´rons un objet Ω1 entoure´ par un milieu ambiant Ω0 infini (l’eau). Les milieux Ωj
(j = 0, 1) sont des fluides homoge`nes, isotropes et absorbants. Chaque milieu Ωj est caracte´rise´ par
la ce´le´rite´ des ondes longitudinales cj et la densite´ ρj et le facteur de qualite´ Qj .
L’outil nume´rique calculant le champ total, nous effectuons deux simulations :
– la propagation en milieu homoge`ne Ω0 (le milieu ambiant : l’eau), le champ simule´ correspond
donc au champ incident, le pas de discre´tisation temporel ∆tI (impose´ par la condition CFL)
de´pend de la ce´le´rite´ c0,
– la propagation en milieu he´te´roge`ne (le milieu en pre´sence de l’objet), le champ simule´ cor-
respond donc au champ total, le pas de discre´tisation temporel ∆tT (impose´ par la condition
CFL) de´pend de la ce´le´rite´ c1 et du facteur de qualite´ Q1.
Afin d’avoir la meˆme discre´tisation temporelle pour les deux simulations, on force la condition
CFL pour la simulation en milieu homoge`ne de fac¸on a` ce que ∆tI = ∆tT . On peut donc obtenir
directement le champ diffracte´ en effectuant la diffe´rence du champ total et du champ incident.
Annexe C
Tomographie fan beam de rayons
droits
Dans ce chapitre, nous rappelons le principe de la tomographie fan beam de rayons droits. Pour
l’imple´mentation de l’algorithme fan beam, nous nous sommes appuye´ sur l’ouvrage e´crit par Kak
& Slaney (1988, pp. 77-86).
Je remercie L. Pruvost qui a participe´ a` ce travail lors de son projet de 3e`me anne´e a` l’EGIM (Ecole
Ge´ne´raliste d’Inge´nieurs de Marseille) (Pruvost 2005).
Algorithme de tomographie fan beam
L’objet a` imager est caracte´rise´ par un parame`tre (ce´le´rite´ ou atte´nuation) repre´sente´ par une
fonction f(x, y).
Le dispositif d’acquisition est constitue´ de 360 transducteurs re´partis de fac¸on re´gulie`re sur un cercle









FIG. C.1 – Configuration d’acquisition en e´ventail
nore, le champ est mesure´ par tous les autres transducteurs. La position de l’e´metteur est repe´re´e par
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l’angle β et le re´cepteur par l’angle γ (Fig. 1.8). Pour chaque e´mission, l’ensemble des 359 rayons
(rayon e´metteur-re´cepteur) forme un e´ventail e´quiangulaire d’incre´ment α = 1/2o. Le rayon central
(repe´re´ par l’indice n = 0) de chaque projection passe par l’origine 0 du repe`re fixe. Les angles β et








n ∀ n ∈ [−179..179]
(C.1)




















β(γ) ∗ g(γ) (C.3)









h˜(γ) = h (Dsin(γ)) (C.6)
Trois e´tapes peuvent alors eˆtre distingue´es pour la reconstruction tomographique a` partir des
projections en e´ventails (tomographie dite “fan beam”) :
– La premie`re e´tape (C.4) correspond au passage de Rβi(nα) a` R′βi(nα).
– Dans un deuxie`me temps, il faut re´aliser la convolution (C.3) entre les projections modifie´es
R′βi(nα) et la fonction g(nα) de´finie par l’expression (C.5). Cette e´tape permet d’engendrer
les projections filtre´es Qβi(nα).
– La dernie`re e´tape est la re´troprojection. Soit le point C repe´re´ par (x, y). Il faut e´valuer la
contribution de chaque projection Qβi pour obtenir la valeur de f au point C. Pour chaque
projection, i.e. pour chaque angle βi, il faut trouver l’angle γ′ repe´rant le rayon passant par le
point C. La projection filtre´e Qβi contribuera a` la reconstruction de f(x, y) a` travers Qβi(γ′).
Si γ′ ne correspond a` aucun des angles nα pour lesquels la valeur Qβi(nα) est connue, une
interpolation est ne´cessaire pour obtenir la valeur Qβi(γ′). Chaque contribution Qβi(γ′) est
ensuite ponde´re´e par 1L2(x,y,βi) ou` L
2(x, y, βi) est la distance entre l’e´metteur repe´re´ par
l’angle βi et le point C. Il reste ensuite a` sommer toutes les contributions pour terminer la
re´troprojection :








Un pre´traitement est ne´cessaire afin d’extraire des signaux mesure´s les projections, i.e. les inte´grales
le long des diffe´rents trajets e´metteur/re´cepteur du parame`tre e´tudie´ (la ce´le´rite´ ou l’absorption).
Annexe D
Calcul analytique du champ diffracte´
par un objet canonique
Pour des objets canoniques, le proble`me direct de diffraction peut eˆtre re´solu analytiquement.
Nous pre´sentons le proble`me de diffraction par un tube (ou un cylindre plein) fluide sonde´ par une
source ponctuelle monochromatique. Dans le domaine fre´quentiel, nous exprimons les champs graˆce
a` une de´composition modale sur une base de fonctions cylindriques. Puis nous exposons les e´le´ments
permettant de calculer le proble`me direct temporel a` partir de la re´presentation modale des champs.
Ce travail a e´te´ effectue´ lors de mon stage de DEA au LMA (Franceschini 2003) en collaboration
avec L. Le Marrec.
D.1 Position du proble`me
D.1.1 Configuration du proble`me : un tube cylindrique fluide
Nous conside´rons un tube cylindrique infini Ω1 a` syme´trie de re´volution autour de l’axe ez dans
le syste`me de coordonne´e carte´sien 0xyz. La figure D.1 repre´sente l’intersection du tube avec le plan
0xy, le centre du tube e´tant situe´ a` l’origine 0. La cavite´ inte´rieure du tube est un milieu fluide Ω2. Le
tube a pour rayon externe re et pour rayon interne ri (tous deux constants) de´finissant respectivement
les frontie`res Γ0 et Γ1. Il est entoure´ par un milieu ambiant Ω0 infini. Les milieux Ωj (j = 0, 1, 2)
sont des fluides homoge`nes, isotropes et non-absorbants. Chaque milieu Ωj est caracte´rise´ par la
ce´le´rite´ des ondes longitudinales cj et par la densite´ ρj . L’objet est sonde´ par une source cylindrique
monochromatique d’axe ez de pulsation ω et ayant pour support Ωs ⊂ Ω0.
D.1.2 Equations gouvernant le proble`me
On se place dans le repe`re cylindrique 0ereχ avec x = (r, χ). Le proble`me consiste a` de´terminer
le champ de pression total a` l’exte´rieur de l’objet (milieu Ω0).
Soient pi(x, ω) le champ de pression incident, pj(x, ω) le champ total dans Ωj , pdj (x, ω) le champ
diffracte´ dans Ωj . On e´crit le champ total pj(x, ω) comme la somme du champ incident pi(x, ω) et
du champ diffracte´ pdj (x, ω) :
pj(x, ω) = p
i(x, ω)δj0 + p
d
j (x, ω) , x ∈ Ωj , (D.1)
avec δjk le signe de Kronecker.
Soient p2(x, ω) le champ total dans Ω2 et Ψ(x) le potentiel scalaire du champ de de´placement
u1(x, ω) = −∇Ψ(x, ω) dans le milieu Ω1. Pour chaque milieu Ωj , on de´finit le nombre d’ondes
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FIG. D.1 – Configuration du proble`me.
kj = ω/cj .
Le proble`me est de´fini par les syste`mes d’e´quations suivants :
– Equations de propagation :
(∆ + k20)p
i(x, ω) = −s(x, ω) , x ∈ Ω0 (D.2)
(∆ + k20)p
d
0(x, ω) = 0 , x ∈ Ω0 (D.3)
(∆ + k21)Ψ(x, ω) = 0 , x ∈ Ω1 (D.4)
(∆ + k22)p2(x, ω) = 0 , x ∈ Ω2 (D.5)
– Conditions de continuite´s aux interfaces :
p0(x, ω) = −ρ1c21divu1(x, ω) , x ∈ Γ0 (D.6)
1
ρ0ω2
∂rp0(x, ω) = u1(x, ω) · er , x ∈ Γ0 (D.7)
p2(x, ω) = −ρ1c21divu1(x, ω) , x ∈ Γ1 (D.8)
1
ρ2ω2
∂rp2(x, ω) = u1(x, ω) · er , x ∈ Γ1 (D.9)




















; r →∞ (D.11)
D.2 Repre´sentation en ondes partielles des champs
D.2.1 Repre´sentation en ondes partielles du champ incident
La source cylindrique de pulsation ω a pour support Ωs ⊂ Ω0. En utilisant les Eq.(D.2) et





′, ω) s(x′, ω)dΩ(x′), (D.12)
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0 (k0‖x− x′‖), (D.13)
avec H
(1)
n la fonction de Hankel de premier type a` l’ordre n. Or, d’apre`s le the´ore`me d’addition de











ou` H(ξ > 0) = 1, H(ξ < 0) = 0 est la fonction de Heaviside et Jn la fonction de Bessel a` l’ordre
n. Nous nous inte´ressons seulement au cas ou` la source est en dehors de l’objet, (r′ > r ; ∀x∈ Ω0 ;








′)Jn(k0r)exp[in(χ− χ′)];∀x ∈ Ω0; x′ ∈ Ωs. (D.15)













D.2.2 Repre´sentation en ondes partielles du champ diffracte´ a` l’exte´rieur de
l’objet
Le champ diffracte´ a` l’exte´rieur du tube pd0(x) satisfait l’e´quation de Helmholtz, il est donc






n (k0r)exp(inχ);∀x ∈ Ω0, (D.18)
ou` bn est la nieme composante du coefficient de diffraction. Il caracte´rise la re´ponse de l’objet a` une
sollicitation.
D.2.3 Repre´sentation en ondes partielles des champs a` l’inte´rieur de l’objet
Le champ de vitesse acoustique dans le milieu Ω1 est note´ u1. Il est exprime´ a` partir du potentiel
scalaire Ψ :
u1 = −∇Ψ. (D.19)
La syme´trie cylindrique du proble`me suivant la direction ez impose u1ez= 0. Le potentiel scalaire






Le potentiel scalaire Ψ du champ de de´placement s’exprime sous la forme d’ondes e´le´mentaires




[cnJn(k1r) + dnNn(k1r)] exp(inχ);∀x ∈ Ω1. (D.21)
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Enfin on de´compose l’onde de compression a` l’inte´rieur de la cavite´ du tube p2(x) sous forme




enJn(k2r)exp(inχ);∀x ∈ Ω2. (D.22)
Le proble`me consiste a` de´terminer les quatre inconnues bn, cn, dn et en a` partir de l’expression
des conditions limites.
D.2.4 Me´thode Rayleigh-Fourier
Les conditions aux limites pour l’interface externe Γ0 sont les Eq.(D.6) et Eq.(D.7), et pour
l’interface interne Γ1 les Eq.(D.8) et Eq.(D.9). Nous posse´dons donc quatre conditions aux limites
avec les repre´sentations en ondes partielles des champs. Pour exprimer inde´pendamment ces e´galite´s
pour chaque mode n, on utilise la me´thode de Rayleigh-Fourier : chaque condition de continuite´
(exprime´e a` partir des se´ries modales) est projete´e sur une base en (exp(imχ);m ∈ Z). En utilisant
l’e´galite´ suivante : ∫ 2pi
0
exp(i(m− n)χ)dχ = 2πδmn, ∀m,n ∈ Z, (D.23)
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On pose x0 = k0re, x1 = k1re, x2 = k2re et y0 = k0ri, y1 = k1ri, y2 = k2ri. La condition aux
limites Eq.(D.6) permet de de´finir β1, α1j (j = 1...4) et la condition aux limites Eq.(D.7) permet de
de´finir β2, α2j (j = 1...4). La condition aux limites Eq.(D.8) permet de de´finir α3j (j = 1...4) et la












−r2eH(1)n (x0) −ρ1c21x21Jn(x1) −ρ1c21x21Nn(x1) 0
−x0H(1)
′
n (x0) −ρ0ω2x1J ′n(x1) −ρ0ω2x1N ′n(x1) 0
0 −ρ1c21y21Jn(y1) −ρ1c21y21Nn(y1) −r2i Jn(y2)









Cette matrice est appele´e matrice de diffraction. Tous les termes du syste`me sont connus sauf le vec-
teur (bn,cn,dn,en). Le syste`me est bien de´fini. Dans le cadre de notre e´tude, seul le champ diffracte´
a` l’exte´rieur de l’objet est recherche´. Nous devons de´terminer seulement bn.
On peut calculer bn en inversant la relation matricielle pour chaque mode. Dans le cas d’un tube,
cette inversion ne peut eˆtre re´alise´e explicitement, l’ope´ration est alors re´alise´e a` partir des routines
NAG F07ARF et NAG F07AWF qui utilisent une de´composition LU de la matrice.
Remarque : Cette me´thode analytique donne une expression exacte du champ pour des se´ries in-
finies. En pratique, nous utiliserons les re´sultats de calculs intensifs effectue´s dans le cas de proble`me


















n (k0r) cos[n(χ− χs)] (D.27)
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D.2.5 Cas particulier du cylindre plein
Dans le cas d’un cylindre plein, le champ p2 n’est pas de´fini. Seules les conditions aux limites





















































ou` zj = ρjcj est l’impe´dance acoustique du milieu Ωj .
D.3 Repre´sentation temporelle des champs
Dans la suite nous appellerons code analytique, le code nous permettant de calculer les champs
incident et diffracte´ par un objet canonique dans les domaines fre´quentiel et temporel.
Nous calculons le proble`me direct temporel a` partir de la re´presentation modale des champs.
D.3.1 Repre´sentation temporelle du champ incident
Dans le code analytique, la forme d’onde est importe´e du code de propagation acoustique. Dans
le code de propagation, nous utilisons une source line´ique e´tale´e. La fonction source est de´finie par :
s(x, t) = f(t)g(x), (D.31)



























si r < a,
0 si r ≥ a,
(D.33)
avec r = ‖x−xs‖ et a = 3
√
2. Nous n’utilisons pas cette expression analytique car nous souhaitons
nous placer dans une situation expe´rimentale pour laquelle la forme d’onde est obtenue a` partir de
l’enregistrement du champ incident. Par ailleurs, la fonction en espace g(x) est de´finie en utilisant
un maillage carte´sien entraıˆnant une erreur de mode`le.
On distingue les points :
• x ∈ Ωs Dans le code de propagation acoustique, nous simulons la propagation, dans un milieu
homoge`ne Ω0, d’une source ponctuelle de pression de support Ωs ⊂ Ω0 dont le centre est
situe´ en xs. On enregistre au point source xs la forme d’onde s(xs, t) = f(t)g(x). Dans le
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code analytique, le champ incident au point xs, pi(xs, ω), correspond a` l’enregistrement du





iωtdt = s(xs, ω), xs ∈ Ωs. (D.34)





−iωtdt, xs ∈ Ωs. (D.35)
Pour les points x appartenant au milieu Ωs, il est pre´fe´rable d’enregistrer pour chaque point le
signal temporel au point de mesure correspondant dans le code de propagation et de repe´ter la
meˆme ope´ration pre´sente´e ci-dessus pour xs.
• x /∈ Ωs Dans le code de propagation acoustique, nous re´alisons la meˆme simulation (simulation
d’une source ponctuelle e´tale´e de support Ωs dont le centre est situe´ en xs). Le champ incident
simule´ est enregistre´ a` un point de re´fe´rence xr /∈ Ωs. La fonction source ne de´pend plus de
l’e´talement de la source (la fonction en espace) et s’e´crit :
s(t) = f(t) = TF−1 (f(ω)) (D.36)




f(t)eiωtdt = f(ω), xr /∈ Ωs. (D.37)






0 (k0‖x− xs‖), ∀x /∈ Ωs. (D.38)




pi(x, ω)e−iωtdt, ∀x /∈ Ωs. (D.39)
D.3.2 Repre´sentation temporelle du champ diffracte´ a` l’exte´rieur de l’objet
Le champ diffracte´ calcule´ a` l’Eq.(D.18) correspond a` la re´ponse d’un objet canonique sonde´ par
une source ponctuelle de pulsation ω. L’ensemble de ces re´ponses pour toutes les valeurs ω ∈ R est
la fonction de transfert du corps diffractant en re´ponse a` une source ponctuelle incidente. Le champ
diffracte´ s’exprime comme la convolution de la fonction de transfert avec le signal incident.






n (k0r)exp(inχ);∀x ∈ Ω0, (D.40)





f(ω) e´tant obtenu par l’enregistrement (dans le code de propagation) du champ incident a` un point





−iωtdt, ∀x ∈ Ω0. (D.42)
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D.4 Validation des solutions analytiques
Afin de valider le calcul analytique du champ diffracte´ par un objet canonique, nous comparons
les signaux obtenus par le calcul analytique et par le code de propagation acoustique pour une meˆme
configuration de mesure.
Le milieu ambiant est l’eau (c0 = 1500 m/s, ρ0 = 1000 kg/m3). Un objet est sonde´ par une
source ponctuelle impulsionnelle de fre´quence centrale 2.8 MHz.
Les mesures sont effectue´es a` 7.29 mm du centre de l’objet pour diffe´rents angles de diffusion
ψ = χ− χs : ψ = 0 (re´trodiffusion), ψ = π/4, ψ = π/2, ψ = 3π/4 et ψ = π (transmission).
Dans le code acoustique, la discre´tisation spatiale est re´alise´e avec un pas spatial h = 0, 015mm
dans les deux directions. Le domaine repre´sente 15 mm × 15 mm, soit 1000 × 1000 e´le´ments. Il
est entoure´ de 100 couches de PML.
Deux objets sont e´tudie´s :
1. un cylindre plein de rayon re = 6.6 mm dont les caracte´ristiques physiques sont c1 = 3000
m/s, ρ1 = 1800 kg.m
3
. La simulation est re´alise´e sur 14.2 µs.
2. un tube circulaire de rayon externe re = 6.6 mm et de rayon interne ri = 3.3 mm, dont les
caracte´ristiques physiques sont pour le tube c1 = 3000 m/s, ρ1 = 1800 kg/m3, et pour la
cavite´ interne du tube c2 = 1470m/s, ρ2 = 960 kg/m3. La simulation est re´alise´e sur 20 µs.
On repre´sente le champ diffracte´ obtenu analytiquement en bleu et le champ diffracte´ obtenu par
simulation nume´rique par le code d’e´le´ments finis en rouge.
La correspondance entre les signaux obtenus par le calcul analytique et par la simulation nume´rique
par le code d’e´le´ments finis est satisfaisante. Les deux signaux ne se superposent pas parfaitement.
On peut observer parfois un de´calage en temps qui est de l’ordre du pas de discre´tisation spatial et/ou
une diffe´rence d’amplitude. Ces diffe´rences peuvent eˆtre explique´es par les de´fauts nume´riques ex-
pose´s au paragraphe B.3 :
– Les diffe´rences observe´es semblent plus importantes pour les mesures a` ψ = 3π/4 et ψ = π
lorsque la propagation a e´te´ la plus longue. Cela peut provenir de la dispersion nume´rique qui
se traduit par la de´formation de la forme d’un pulse lors de sa propagation (de´formation du
pulse en amplitude, le´ger de´calage temporel).
– Le domaine de simulation est un maillage carte´sien uniforme, les interfaces sont donc de´crites
par des ”marches d’escalier”. Cela peut expliquer les diffe´rences observe´es notamment pour
les mesures en re´trodiffusion.
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FIG. D.2 – Champ diffracte´ par un cylindre plein homoge`ne de rayon 6.6 mm et de caracte´risitiques
physiques c1 = 3000m/s, ρ1 = 1800 kg/m3 pour diffe´rents angles de diffusion ψ = 0, ψ = π/4,
ψ = π/2, ψ = 3π/4, ψ = π (de haut en bas). En rouge, le champ est obtenu par simulation
nume´rique par le code d’e´le´ments finis ; en bleu, la solution analytique du champ diffracte´ par un
cylindre.
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FIG. D.3 – Champ diffracte´ par un tube circulaire de rayon externe re = 6.6mm et de rayon interne
ri = 3.3 mm, dont les caracte´ristiques physiques sont pour le tube c1 = 3000 m/s, ρ1 = 1800
kg/m3, et pour la cavite´ interne du tube c2 = 1470 m/s, ρ2 = 960 kg/m3, pour diffe´rents angles
de diffusion ψ = 0, ψ = π/4, ψ = π/2, ψ = 3π/4, ψ = π (de haut en bas). En rouge, le champ
est obtenu par simulation nume´rique par le code d’e´le´ments finis ; en bleu, la solution analytique du
champ diffracte´ par un tube.
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Tomographie ultrasonore de´die´e a` la de´tection du cancer du sein
Re´sume´ : Nous avons e´tudie´ deux types de tomographie ultrasonore qui correspondent a` deux confi-
gurations d’acquisition diffe´rentes : la tomographie qualitative en diffraction arrie`re et la tomogra-
phie quantitative en transmission. Toutes deux sont fonde´es sur l’hypothe`se de milieu faiblement
he´te´roge`ne afin de pouvoir utiliser l’approximation de Born pour la tomographie en diffraction
arrie`re, et une approximation de rayons droits pour la tomographie en transmission de ce´le´rite´ et
d’absorption.
Tomographie qualitative : nous avons de´veloppe´ un algorithme de re´troprojection elliptique filtre´e,
e´tabli graˆce a` l’introduction de la transforme´e de Radon elliptique et a` l’extension au champ proche
du classique the´ore`me coupe-projection. La me´thode de reconstruction a e´te´ e´tudie´e expe´rimentale-
ment sur des fantoˆmes a` base de gel d’agar-agar et de paraffine immerge´s dans de l’eau. Par ailleurs,
afin de nous rapprocher des conditions ope´ratoires du radiologue, nous avons de´veloppe´ des fantoˆmes
nume´riques anatomiques bidimensionnels de sein pour l’imagerie ultrasonore, tant pour la tomogra-
phie que pour l’e´chographie. Ces fantoˆmes ont permis de simuler et de comparer les deux me´thodes
d’imagerie.
Tomographie quantitative pour la caracte´risation tissulaire : Pour le parame`tre de ce´le´rite´, nous
avons compare´ une me´thode de reconstruction par couches successives (en anglais ”layer stripping”)
de´veloppe´e par Ferrie`re et al (2003) et une tomographie conique classique, toutes deux base´es sur
l’hypothe`se de propagation en rayons droits. Des essais nume´riques et un essai expe´rimental ont
montre´ les limites de la me´thode par couches successives a` restituer les objets avec fide´lite´. Concer-
nant le parame`tre d’absorption, nous avons montre´ nume´riquement qu’il est indispensable de prendre
en compte les effets de diffraction, qui sont ge´ne´ralement ne´glige´s dans le cas des tissus faible-
ment contraste´s (le sein). Nous avons e´tudie´ l’erreur introduite par la diffraction dans une me´thode
fre´quentielle d’estimation du parame`tre d’absorption. Sur la base d’essais nume´riques, la me´thode
de correction des effets de diffraction propose´e donne de bons re´sultats avec une tomographie pour-
tant simplifie´e de rayons droits.
Mots cle´s : imagerie ultrasonore, tomographie en diffraction, e´chographie, fantoˆme nume´rique de
sein, me´thode de type Layer Stripping, absorption, correction de la diffraction.
Ultrasound tomography applied to breast cancer detection
Abstract : We studied two types of ultrasound tomography corresponding to two acquisition confi-
gurations : qualitative reflection tomography and quantitative transmission tomography. Both are
based on the hypothesis of weakly heterogeneous medium in order to use the Born approximation
in reflection tomography and the straight ray approximation in velocity and absorption transmission
tomography.
Qualitative tomography : we developped a filtered elliptical backprojection algorithm based on an
elliptical Radon transform and to a near-field extension of the classical Fourier projection-slice theo-
rem. This inversion method was studied experimentally on phantoms of agar-agar gel and paraffin
immersed in water. Moreover, in order to be closer from the practitioner’s condition, we developed
2-D anatomic breast ductal computer phantoms for ultrasonic imaging (tomography and echogra-
phy). These phantoms allowed us to simulate and compare both imaging methods.
Quantitative tomography for tissue characterisation : For the sound speed parameter, we compared
a layer stripping method developed by Ferrie`re et al (2003) and a classical fan beam tomography,
both of which are based on a straight ray assumption. Several numerical tests and one experimental
test showed the limits of the layer stripping method to reproduce accurately the objects. Concerning
the absorption parameter, we showed numerically that it is essential to take into account the scatte-
ring effects, that are generally neglected in the case of soft tissues like those of breast. We studied
the error introduced by the scattering phenomenon in the absorption estimation frequency domain
method. We proposed a correction method for scattering abberations which gives good results.
Key words : ultrasound imaging, diffraction tomography, echography, breast model, layer stripping
method, absorption, correction for scattering effects
